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Resumen
La necesidad de bio-dispositivos de reducido consumo, tamaño y costo ha motivado lainvestigación de nuevas tecnologías de comunicaciones inalámbricas de corto alcance,
entre las que se encuentran las técnicas de comunicaciones intracorporales (IBC). Estas
utilizan el cuerpo humano comomedio de transmisión de señales eléctricas para la conexión
de dispositivos colocados sobre la superficie corporal, cercanos a esta e implantados. Las
ventajas de esta técnica residen en el uso de señales de baja frecuencia y amplitud que se
acoplan mediante pequeños electrodos al cuerpo, favoreciendo la disminución del consumo
y la minimización de las interferencias con otros dispositivos. Sin embargo, aún existen
importantes retos científico-técnicos a solventar con el fin de obtener una metodología de
diseño de los sistemas IBC sistemática y precisa. Para ello es fundamental avanzar en el
conocimiento de los verdaderos mecanismos de transmisión del cuerpo humano como canal
de comunicación. El objetivo de esta tesis doctoral es profundizar en la caracterización
del cuerpo humano como medio de transmisión de señales tanto desde una perspectiva
teórica como experimental. De esta forma, se han propuesto diferentes modelos de canal:
un modelo de la piel como símil de línea de transmisión, un modelo computacional 3D
del brazo humano y un modelo físico circuital phantom. También se han implementado
montajes de medida armonizados para la determinación de la atenuación corporal para
ambos tipos de acoplamiento galvánico y capacitivo, así como para analizar diferentes
cuestiones técnicas de interés como estrategias de aislamiento de tierras, influencia de la
resistencia de carga y efectos de cables y conectores. Los resultados abarcan la simulación
y validación de los modelos propuestos, incluyendo atenuación, dispersión, tasa binaria
y de error para diferentes esquemas de modulación digitales. Se han simulado también
variables eléctricas como bioimpedancia, campo eléctrico y corriente a través de los
tejidos. Por último, se ha realizado un conjunto exhaustivo de medidas de atenuación
estudiándose variables como longitud de canal, distancia inter-electrodo, tipo de electrodo,
diferentes partes del cuerpo, etc. Como principales conclusiones, se ha avanzando en el
entendimiento de algunos de los mecanismos de transmisión a través del cuerpo humano y
la piel, lo que a su vez nos ha permitido identificar el rango de operación de cada uno de
los tipos de acoplamiento, así como definir un conjunto de especificaciones prácticas para
la implementación de esquemas de medida IBC más precisos.
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Abstract
The need for miniaturized, low-cost and energy-efficient bio-devices has paved theway for the research of short-range communication techniques, such as Intrabody
Communication (IBC). IBC makes use of the human body as a transmission medium for
electrical signals in order to connect different devices placed on, near or inside the body.
The advantages of IBC techiques rely on the use of low-frequency and low-level signals
coupled into the human body through small electrodes, thus favouring power reduction
and minimizing the interferences with other devices. However, there still exist important
scientific and technical challenges which need to be solved if a systematic and accurate
design methodology for IBC systems is to be obtained. In order to do this, it is vital to
gain some knowledge into the true transmission mechanisms through the human body
as a communication channel. The main objective of this research is to obtain a further
understanding of the characterization of the human body as a transmission medium, from
both theoretical and experimental viewpoints. For this purpose, different human channel
models have been proposed: a transmission-line sketch model of the skin, a 3-D element-
finite computational model of the human arm and an electric-circuit physical phantom
model. In addition, a set of harmonized measurement setups have been implemented in
order to determine the body attenuation for the two coupling schemes proposed in the
literature, i.e. galvanic and capacitive coupling. These setups have also been used with the
aim of analizing diverse technical aspects of interest, such as different isolation strategies,
the influence of the load resistance and the effects introduced by cables and connections.
The results obtained include model simulation and validation, which comprise attenuation,
dispersion, data and bit error rate for different digital modulation schemes. Simulated
results of electric variables such as bioimpedance, electric field and electric current have
also been achieved. Lastly, an exhaustive set of measurements has been conducted by
analyzing diverse parameters such as channel length, inter-electrode distance, type of
electrode and different parts of the body. The main conclusions derived from this work
cover some contributions made in the understanding of the transmission mechanisms
through the human body and the skin, which in turn has allowed the operation range of the
two different coupling types to be identified, as well as defining an assortment of practical
specifications for the implementation of more accurate IBC measurement setups.
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1 Introducción
La salud no lo es todo pero sin ella, todo lo demás es nada.
Arthur Schopenhauer
1.1 Antecedentes
El contexto científico-técnico de la presente tesis doctoral se enmarca dentro de lalínea de investigación del grupo de Ingeniería Biomédica (GIB) de la Universidad
de Sevilla titulada “Dispositivos inteligentes para entornos de vida asistidos”, en la que se
estudian metodologías de diseño y validación de plataformas distribuidas de dispositivos
inteligentes para la provisión de nuevos servicios socio-sanitarios [1]. Los proyectos
“PIMETRANS: La Piel como Medio de Transmisión para Sistemas Portables” (Junta de
Andalucía: Ref. P08-TIC-04069, 2009-2013) e “ID3AM: Investigación y Desarrollo de una
Arquitectura Abierta para Asistencia a Mayores” (Junta de Andalucía: Ref. P10-TIC-6214,
2011-2016) han permitido profundizar en esta línea de investigación, y en concreto, la
labor realizada en esta tesis ha sido financiada por la Consejería de Innovación y Ciencia
de la Junta de Andalucía en el ámbito del Proyecto ID3AM, en el que se han investigado
nuevas tecnologías de comunicaciones para su aplicación al punto de cuidado en los nuevos
sistemas de salud personal.
La sociedad actual se enfrenta a problemas sanitarios globales que requieren nuevas
propuestas para una gestión eficiente y sostenible de los recursos [2]. El envejecimiento
de la población, el aumento de la prevalencia de enfermedades crónicas y la aparición de
nuevas enfermedades infecciosas plantean retos tanto a nivel técnico como económico
que deben solventarse con el fin de garantizar la seguridad de la población y mejorar
su salud y calidad de vida [3]. En este contexto, los nuevos paradigmas de medicina
preventiva y e-Salud constituyen una nueva aproximación al cuidado de la salud que
proponen, entre otros aspectos, la traslación de los procesos asistenciales desde el hospital
al propio hogar del ciudadano, el cual pasa a tener un papel central en la gestión de su
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propia salud, revolucionando la relación tradicional entre paciente y médico. Asimismo,
estos paradigmas persiguen la adopción de estilos de vida saludables y la monitorización
continua de la condición del individuo, con el fin de obtener un diagnóstico temprano y
prevenir recidivas, mejorando así los pronósticos y la eficacia de los tratamientos, y por
ende, optimizando la gestión de los recursos sanitarios [4, 5].
Para dar cumplimiento a estos objetivos, se requiere un marco tecnológico que permita
la monitorización ambulatoria y domiciliaria mediante redes de sensores corporales (Body
Sensor Networks) e inteligencia ambiental de las variables fisiológicas del individuo [6],
el procesamiento posterior de los datos y la gestión y envío de la información a un centro
de decisión médica [7–9]. Los sensores pueden y deben ser dispositivos tanto portables
como implantados de reducido tamaño y costo y con un consumo mínimo [10], que
puedan integrarse fácilmente en la vida diaria del usuario sin detrimento de su autonomía
y movilidad [11–13], incluso con capacidad de actuación a nivel celular [14–17].
En este sentido, uno de los planos fundamentales en los nuevos sistemas de e-Salud es
el de las comunicaciones. Si se pretende que el sistema sea robusto y realmente portable,
la transmisión de información tiene que pasar, ineludiblemente, por el uso de tecnologías
inalámbricas. Las redes inalámbricas de área personal (WPAN, Wireless Personal Area
Networks) fueron propuestas para la interconexión de dispositivos situados en el entorno de
trabajo cercano a un individuo, con un alcance típico de unas decenas de metros. Bluetooth
es un ejemplo paradigmático [18,19], que ofrece un medio de transmisión inalámbrico
eficaz con tasas de datos cercanas a 1 Mbps. El precio a pagar es el consumo [20, 21], que
se revela como un aspecto clave de diseño en los sistemas portables, ya que representa
una severa limitación para la autonomía de los sensores. La estrategia de otras de las
alternativas posteriormente propuestas, como ZigBee (IEEE 802.15.4) [22,23] y Bluetooth
Low Energy [24], consiste en disminuir el consumo a costa de reducir el alcance y la tasa de
transmisión [25]. Sin embargo, otro problema al que se enfrentan las distintas alternativas
expuestas es el de las interferencias. Estas operan en la banda de frecuencias ISM (Industrial,
Scientific and Medical), en torno a 2.4 GHz. El resultado es una sobreexplotación y
saturación en la misma, lo que representa un problema doble. Por un lado, la necesidad
de metodologías y protocolos específicos para evitar interferencias entre ellas, y por otro
lado, una mayor vulnerabilidad ante ataques a la privacidad de las comunicaciones en un
escenario donde la información transmitida es altamente sensible [26].
El excesivo consumo y la saturación de la banda ISM, junto a la demanda de dispositivos
de reducido tamaño y costo, son las principales razones que motivan la necesidad de
avanzar en la investigación de tecnologías biomédicas portables que presenten un sistema
de comunicacionesmás eficiente de cara al paciente [27]. Bluetooth y Zigbee son estándares
de radiofrecuencia (RF) diseñados para lograr un alcance de varias decenas de metros,
radiando para ello energía electromagnética al medio externo, y demandando así un mayor
consumo de potencia. Sin embargo, esta configuración no parece ser la óptima en aquellas
aplicaciones en las que los dispositivos se encuentran distribuidos en la superficie del
cuerpo humano o incluso implantados en su interior. En este escenario, las restricciones
de seguridad establecidas para los niveles máximos de señal suponen un requisito de
diseño que hace imperativa la investigación en nuevas tecnologías de comunicaciones
inalámbricas más eficientes y seguras [28]. Por esta razón, de la revisión de las necesidades
de transmisión, y de las limitaciones de potencia, las redes WPAN han seguido una
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evolución natural hacia las llamadas redes de área corporal (WBAN, Wireless Body Area
Networks) [29–31], contempladas en el estándar IEEE 802.15.6 [32], ratificado en 2012.
Este propone un conjunto de comunicaciones de corto alcance basadas en tres capas físicas:
Narrowband (NB) [33], Ultrawideband (UWB) [34] y Human Body Communication
(HBC). Mientras que las dos primeras están basadas en técnicas de transmisión RF a
través del aire, HBC usa el propio cuerpo humano como medio de transmisión de señales
mediante la técnica de acoplamiento de campo electrostático con una frecuencia central de
21 MHz y tasas de datos en el rango de 164 a 1312.5 kb/s. HBC también ha sido designada
en la literatura con los nombres Body Channel Communication (BCC) [35] e Intrabody
Communication (IBC). La terminología empleada es diversa y ha variado a lo largo de los
últimos años en función de aspectos como el rango de frecuencia en uso o la técnica de
acoplo de la señal, entre otras. En adelante nos referiremos al término general IBC por ser el
originario introducido por Zimmerman en 1996 [36] y ser el más utilizado actualmente para
designar las técnicas de comunicaciones corporales basadas en acoplamiento galvánico,
las cuales ocupan gran parte de los esfuerzos de investigación realizados en esta tesis,
como se explicará en los siguientes apartados. En la arquitectura IBC propuesta por
Zimmerman, un transmisor colocado sobre la piel modula un campo eléctrico, el cual es
conducido por medio de pequeñas corrientes a través del cuerpo humano hacia el receptor,
que demodula la señal obteniendo la información codificada [37]. El medio exterior
proporciona un camino de retorno de la señal hacia el transmisor mediante acoplamiento
electrostático de campo cercano. En términos generales, la comunicación IBC definida por
Zimmerman se basa en un transmisor que genera un potencial eléctrico, perturbando así
su entorno exterior inmediato, y un receptor que detecta dicha perturbación. En términos
eléctricos decimos que el transmisor se acopla capacitivamente al receptor. Las frecuencias
portadoras utilizadas son suficientemente bajas para ser asociadas a ondas de baja potencia,
favoreciendo la minimización del consumo de los terminales y la disminución de las
interferencias con otros dispositivos cercanos. A diferencia de las técnicas RF, basadas en
la componente radiativa de campo lejano, en la modalidad IBC la potencia disminuye con
el cubo de la distancia, sin embargo, en el escenario WBAN, lejos de suponer un problema,
representa una doble ventaja. Por un lado, las distancias a recorrer en el cuerpo humano
son suficientemente pequeñas para garantizar la llegada de señal al extremo receptor, y al
mismo tiempo, que esta apenas sea perceptible en el exterior. A su vez, señales de baja
frecuencia pueden acoplarse al cuerpo humano mediante pequeños electrodos, sin que el
tamaño de los transceptores se vea comprometido por el uso de grandes antenas. Esto se
traduce en la reducción del consumo, la miniaturización de los dispositivos y la limitación
de las interferencias con dispositivos externos cercanos [38].
En la Fig. 1.1 se describe un esquema actual de la arquitectura general de una red
IBC. A los dispositivos dispuestos sobre la superficie corporal (on-body) inicialmente
propuestos por Zimmerman, se añaden también otros dispositivos implantados (in-body)
que se comunican entre sí y/o con un elemento central a través de canales corporales de
bajo consumo y baja tasa de datos [39]. Estos enlaces pueden comunicar dos dispositivos
on-body, dos dispositivos in-body y un dispositivo on-body y otro in-body [40]. Estos
pueden ser tanto sensores que registran y procesan las variables fisiológicas de interés,
como actuadores que reciben dicha información y generan algún tipo de respuesta, por
ejemplo bombas dispensadoras de medicamentos. El dispositivo central, que coordina
4 Capítulo 1. Introducción
Figura 1.1 Esquema de red de área corporal con enlaces IBC: los sensores in-body y
on-body intercambian datos entre sí y con un dispositivo central a través de
canales conformados a través del cuerpo humano. Los datos son posteriormente
enviados a un centro de decisión médica a través de un enlace externo WLAN
donde son procesados y almacenados.
y gestiona el funcionamiento de la red, envía los datos a través de un enlace externo
de larga distancia a un centro de decisión médica para su evaluación. Este enlace suele
implementarse con estándares de comunicaciones inalámbricas de área local (WLAN,
Wireless Local Area Network), que soportan mayores cantidades de datos [41]. De esta
forma, la mayor potencia de transmisión en la red es soportada por este elemento central
que actúa de pasarela hacia el exterior, permitiendo la minimización del consumo del
resto de dispositivos sensores y actuadores, favoreciendo la autonomía de los mismos y la
capacidad de integración con el usuario [42]. En la literatura se han desarrollado a su vez
diferentes técnicas de acoplo para la comunicación entre estos dispositivos, principalmente
acoplamiento galvánico y capacitivo; en función de la configuración de los electrodos, el
alcance de la comunicación y la banda de frecuencias en uso [43].
En la técnica de acoplamiento capacitivo se genera un potencial eléctrico entre los
electrodos de señal y tierra del dispositivo transmisor (TX). Dicho potencial es captado
por un dispositivo receptor (RX) que dispone también de un par de electrodos de señal y
tierra. Mientras que el electrodo de señal puede colocarse directamente sobre la superficie
del cuerpo humano o en una posición muy cercana a este, el electrodo de tierra permanece
flotante dirigido hacia el medio externo. En la Fig. 1.2 se muestra un esquema de la técnica
de acoplamiento capacitivo. El electrodo de señal del equipo TX induce un campo eléctrico
que se acopla al cuerpo humano y pasa a través de él estableciendo un primer camino
directo de señal. Parte de este campo se pierde a través de los pies hacia la tierra externa.
El hecho de que las tierras de los dispositivos TX y RX no estén conectadas, sino que se
establezca un segundo camino de retorno entre ambas a través del medio externo, provoca
que gran parte del campo transmitido se cancele con aquel que queda confinado en el
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Figura 1.2 Esquema de técnica de acoplamiento capacitivo.
exterior cercano al electrodo de tierra del transmisor. De esta forma, el campo recibido
en el extremo RX, a pesar de ser muy débil, es suficiente para detectar la información
transmitida. Estos acoplos entre los electrodos, el aire y la tierra externa pueden modelarse
como capacidades, de ahí el nombre de esta técnica [44, 45]. La principal ventaja que
presenta esta técnica de comunicación frente a otras técnicas RF es que gran parte de la
señal queda confinada en la superficie corporal, minimizando así la potencia necesaria de
transmisión [46–49]. No obstante, el hecho de que uno de los caminos de señal sea el de
retorno capacitivo a través del aire, hace a esta técnica muy dependiente de las condiciones
externas del ambiente [50].
La Fig. 1.3 muestra un esquema de la técnica de acoplamiento galvánico, en la que dos
pares de electrodos se encuentran conectados a la piel tanto en la etapa de TX como en la de
RX. La señal que se transmite se basa en una pequeña corriente alterna aplicada de forma
diferencial entre dos electrodos, sin necesidad de una referencia de tierra externa como en
el caso de acoplamiento capacitivo. De esta forma, parte del flujo de corriente permanece
entre los electrodos y otra parte fluye por el interior del cuerpo, induciendo una diferencia
de potencial que puede ser captada en el extremo RX [51–55]. Dado que en esta técnica
se inyecta una corriente eléctrica al cuerpo humano, los dispositivos IBC galvánicos
deben cumplir de forma muy estricta las regulaciones en materia de compatibilidad
electromagnética, evitando las interferencias con otros dispositivos biomédicos. Además,
con el fin de evitar cualquier problema adverso para la salud, las señales transmitidas
deben cumplir con gran margen los límites especificados por las instituciones reguladoras
internacionales [56–58]. Las frecuencias de transmisión se seleccionan a partir de los
10 kHz para no interferir con otras señales fisiológicas endógenas y los valores típicos de
amplitud de señal están en el rango de 1 a 2 mA [59]. Además, dado que las corrientes
inyectadas son muy débiles, esta modalidad requiere un nivel de señal transmitida menor
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Figura 1.3 Esquema de técnica de acoplamiento galvánico.
que aquellas otras formas de comunicación basadas en estándares RF [60,61].
1.2 Justificación
Las ventajas de las técnicas de comunicación intracorporales sobre otras propuestas RF han
motivado la investigación por parte de diversos grupos para la mejora de los sistemas IBC
en términos de eficiencia, tamaño y complejidad de los sistemas electrónicos, dando lugar
a dispositivos con consumos de 2.4 mW a tasas de datos de hasta 10 Mbps [50, 62–73].
Algunas de las aplicaciones en las que los investigadores han mostrado mayor interés
se encuentran en el ámbito de la monitorización biomédica [74–76] y la autenticación
biométrica [77–79]. Sin embargo, el incremento de la tasa de transmisión de los prototipos
está permitiendo la definición de nuevas aplicaciones también en el ámbito del consumo
doméstico y de entretenimiento [80–82]. Un ejemplo del interés suscitado por esta nueva
tecnología se manifiesta en el gran incremento del número de patentes propuestas en los
últimos años por diversas compañías a nivel internacional [83–89].
Sin embargo, a pesar de estos avances durante los últimos años, aún se echa en falta
una metodología que permita abordar el diseño de los dispositivos IBC de una forma
sistemática y precisa. La falta de consenso en el diseño de estos sistemas se refleja en la
disparidad encontrada en las frecuencias de funcionamiento de los transceptores y los
resultados de atenuación corporal medidos por unos y otros [59,90–94]. Asimismo, las
desviaciones encontradas para diferentes sujetos ponen de manifiesto la dependencia del
canal IBC con las características antropométricas y las propiedades dieléctricas de los
diferentes usuarios [67, 70]. Esta divergencia en los resultados obtenidos por unos autores
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y otros puede deberse al desconocimiento de los verdaderos mecanismos de transmisión
del cuerpo humano como canal de comunicación en sus dos modalidades de acoplo, lo que
evidencia la necesidad de estudios más exhaustivos que permitan analizar las causas de
las discrepancias observadas [95]. Para entender los mecanismos de propagación de señal
en IBC y poder fijar las especificaciones de diseño de los dispositivos (consumo, tasa de
transmisión, frecuencia portadora, modulación, configuración óptima de los electrodos,
etc.) es necesario avanzar, tanto a nivel teórico como experimental, en la caracterización
del cuerpo humano como medio de transmisión de señales eléctricas.
Desde el punto de vista teórico, en la literatura se han propuesto distintas aproximaciones
para modelar el cuerpo humano como canal de comunicación, cada una con sus ventajas e
inconvenientes: los modelos circuitales de parámetros concentrados y distribuidos [44,
46, 59, 93, 94, 96, 97] permiten obtener expresiones útiles de atenuación en el medio IBC,
pero no consiguen emular la complejidad anatómica y estructural del cuerpo humano. Los
modelos computacionales basados en técnicas numéricas como elementos finitos (FEM,
Finite Element Method) y diferencias finitas (FDTD, Finite-Difference Time Domain) [45,
92, 98–100] pueden simular geometrías más complejas 2D y 3D con diferentes capas de
tejido, a costa de un mayor coste computacional [101]. En la literatura también pueden
encontrarse modelos físicos conocidos en inglés por el término “phantoms” que contienen
líquidos y/o sólidos con propiedades similares a las de los tejidos [102–105], y que
sirven de ayuda en escenarios donde la experimentación con humanos sería invasiva. La
principal desventaja que presentan es que los materiales usados raramente incorporan
todas las características dieléctricas de los tejidos que emulan, dando lugar a desviaciones
importantes con respecto a los resultados experimentales. Finalmente, también se han
propuesto modelos teóricos de base electromagnética en los que el brazo se modela como
un cilindro con pérdidas [91, 106, 107], o modelos planares que simulan la superficie
corporal como un plano infinito formado por distintas capas de tejido [49,108,109]. Sin
embargo, la solución analítica de las ecuaciones de Maxwell en el cuerpo humano es difícil,
y su solución en forma cerrada suele estar limitada a geometrías muy simples. La mayor
parte de los modelos propuestos en la literatura han sido concebidos como soluciones
“ad-hoc” para la ayuda al diseño de transceptores IBC específicos, de ahí que los resultados
simulados sólo se ajusten a un conjunto reducido de medidas experimentales obtenidas con
unas condiciones concretas, presentando discrepancias con respecto a resultados reportados
por otros autores. Por ello se echan en falta modelos de canal generales que tengan en
cuenta las propiedades eléctricas del cuerpo humano y aporten conocimiento sobre los
principales mecanismos de transmisión a través del mismo. Por ejemplo, se ignoran los
verdaderos caminos de corriente a través de los diferentes tejidos y la contribución de
cada uno de éstos a la atenuación de la señal. Asimismo, se desconoce cómo puede variar
esta contribución en función del tipo de acoplo y la frecuencia de funcionamiento. Por
último, también cabe destacar que conforme aumenta la frecuencia, el cuerpo humano
empieza a comportarse como una antena y parte de la señal comienza a ser radiada hacia el
exterior [97]. Cuando esto ocurre, la señal deja de estar confinada en la superficie corporal
y el enlace ya no sigue el esquema formal de una comunicación IBC, sin embargo, los
rangos de funcionamiento en frecuencia válidos para cada técnica de acoplo aún no han
sido determinados. Por todas estas razones, se necesitan modelos que ofrezcan expresiones
sencillas que relacionen los mecanismos de transmisión con la atenuación en el canal IBC
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y las propiedades eléctricas de los tejidos, y que constituyan una primera aproximación al
establecimiento de una metodología precisa de diseño mediante la identificación de las
principales variables involucradas como las frecuencias óptimas de funcionamiento, las
distancias máximas, los caminos de señal a través de los tejidos, etc.
Desde el punto de vista experimental, también existen aún importantes retos técnicos
que dificultan la caracterización del cuerpo humano como canal de comunicación. Los
resultados reportados en la literatura han demostrado ser fuertemente dependientes de
las condiciones experimentales bajo las cuales han sido obtenidos [90], haciendo a veces
inviable la comparación de los datos publicados por unos autores y otros. Mientras que
algunos de los resultados publicados muestran un mínimo de atenuación entre los 10
y 100 kHz [91,92], otros resultados presentan una característica inversa, con curvas de
atenuación decrecientes con la frecuencia [59, 93, 94]. En relación a la atenuación en
el canal, se han observado también diferencias en magnitud de más de 20 dB. Una de
las causas de esta discrepancia puede ser la gran diversidad en cuanto a los métodos
y condiciones de medida, estrategias de desacoplo de tierras, equipos de medida, tipos
de electrodos, etc., siendo necesario un esfuerzo de armonización y normalización. Por
ejemplo, para la generación y recepción de la señal, se han usado indistintamente diferentes
equipos como generadores de señal, osciloscopios [91,93], analizadores de espectro (ADE),
analizadores de redes vectoriales (VNA, Vector Network Analyzer) [94,110], generadores
de corriente, y otros transceptores diseñados por los autores [59, 111]. Sin embargo, cada
uno de estos dispositivos tiene sus propias características electrónicas, que necesariamente
deben ser tenidas en cuenta en la medida de la atenuación. Así, mientras los osciloscopios
suelen exhibir altas impedancias de entrada en el rango de los megaohmios, los dispositivos
de medida RF como los ADEs y los VNAs presentan puertos adaptados a 50 ohmios. Por
otro lado, no siempre se ha aplicado de forma sistemática una estrategia de aislamiento de
las tierras internas de los dispositivos de medida conectados a la toma de corriente, que a
menudo se acoplaban de forma parásita al esquema experimental, dando lugar a resultados
de atenuación erróneos [91,93]. La solución más común en la literatura para solventar este
problema ha venido dada por el uso de transformadores o baluns [45, 94, 109, 110], sin
embargo, exceptuando unos pocos trabajos [112,113], no existe aún un análisis exhaustivo
de sus posibles efectos en la medida IBC. De forma alternativa, otros autores han propuesto
el uso de transceptores alimentados a batería, eliminando así el problema del acoplo de las
tierras y la necesidad de usar baluns [114]. No obstante, esta alternativa tiene la desventaja
de que los transceptores diseñados presentan un rango de operación más restringido,
y por tanto, no permiten la caracterización multifrecuencial del canal IBC. De hecho,
posiblemente debido a las limitaciones electrónicas inherentes al uso de determinados
equipos y montajes de medida, existe una gran discrepancia en la literatura en cuanto
a los rangos de frecuencia de estudio, lo que impide la definición de una banda óptima
de frecuencias para esta técnica de comunicación. Otros aspectos que han demostrado
tener un efecto en la caracterización del canal IBC es el movimiento y la posición del
individuo [114–116], complicando más si cabe la armonización de los procesos de medida.
De hecho, el propio cuerpo humano constituye una fuente de incertidumbre, siendo difícil
distinguir los efectos causados por este de aquellos otros artefactos introducidos por los
dispositivos electrónicos y las condiciones ambientales externas [50, 117]. Este hecho,
unido a la dificultad a la hora de reproducir condiciones experimentales idénticas a lo
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largo de diferentes sesiones, demuestra la complejidad que supone la caracterización de
un canal altamente variable como es el cuerpo humano [91]. A todo esto hay que añadir el
hecho de que la mayoría de los trabajos presentan medidas únicamente realizadas en el
brazo, echándose de menos estudios experimentales que abarquen una mayor cantidad de
zonas corporales, como piernas, torso y espalda, según los requisitos de posicionamiento
de los biosensores en las aplicaciones de monitorización biomédica.
1.3 Hipótesis y objetivos
La investigación a realizar en esta tesis doctoral descansa sobre la siguiente hipótesis:
• Un mayor entendimiento de los mecanismos de transmisión de señal a través de los
tejidos biológicos permitiría realizar una caracterización más precisa del cuerpo
humano como canal de comunicación, así como obtener un conjunto de recomenda-
ciones prácticas para optimizar el diseño de los sistemas IBC.
El objetivo principal de la misma es realizar una nueva aproximación al estudio del
cuerpo humano como medio de transmisión de señales eléctricas en las técnicas de comu-
nicaciones IBC, tanto desde una perspectiva teórica como experimental. Con este fin, se
han establecido a su vez un conjunto de objetivos secundarios:
• Propuesta de modelos de canal corporal que incorporen algunas de las propiedades
eléctricas de la piel y los tejidos y que sirvan para el estudio de parámetros clave
como la atenuación y la dispersión en el medio, las características de transmisión
de cada una de las técnicas de acoplo y los mecanismos bioeléctricos subyacentes a
nivel de tejido.
• Realización de un conjunto de medidas experimentales para la caracterización
del canal IBC y la identificación de las principales variables de diseño, junto con
el desarrollo de montajes experimentales para el estudio de la influencia de las
condiciones externas de medida y el análisis de aspectos técnicos de interés como
aislamiento de las tierras, influencia de la resistencia de carga, uso de diferentes
dispositivos de medida, etc.
• Validación de los resultados teórico-prácticos obtenidos.
1.4 Estructura de la tesis
Esta tesis doctoral se estructura en los siguientes capítulos:
• Capítulo 1. En este capítulo se presenta una introducción al contexto científico-
técnico en el que se enmarca esta tesis, los antecedentes de las comunicaciones
intracorporales, la problemática encontrada y la justificación de la investigación a
realizar, así como la hipótesis y los principales objetivos de la misma.
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• Capítulo 2. Este capítulo presenta los fundamentos bioeléctricos utilizados en esta
tesis para la caracterización eléctrica de los tejidos biológicos como base para la
posterior tarea de modelado y análisis experimental del canal IBC. De esta forma
se describen inicialmente las propiedades dieléctricas de los principales tejidos
involucrados como piel, grasa, músculo y hueso. Dado el papel principal que tiene
la piel como primera capa de tejido a la que se acopla la señal durante la transmisión
IBC, se ha dedicado un apartado para la descripción de sus principales características
anatómicas y las consideraciones que pueden derivarse a nivel eléctrico de su
estructura en diferentes capas. Por último, se presentan los fundamentos para el
modelado eléctrico del electrodo biopotencial a través del cual se inyecta y se recibe
la señal IBC.
• Capítulo 3. En este capítulo se presentan los modelos propuestos para el análisis
del cuerpo humano como canal de comunicación. El capítulo se divide a su vez
en tres secciones diferentes según la aproximación de modelado usada: un primer
modelo de la piel como línea de transmisión basado en un esquema circuital de
parámetros distribuidos que emula algunas de las principales propiedades eléctricas
de la piel a través del concepto de admitancia transcutánea. Un segundo modelo
computacional basado en la técnica de elementos finitos con una geometría cilíndrica
3D que simula la distribución anatómica de los tejidos del brazo humano, y con el
que se pretende analizar los mecanismos eléctricos a nivel de tejido que ocurren
durante la transmisión IBC. Por último, un tercer modelo físico circuital phantom
que emula las propiedades de bioimpedancia y atenuación del brazo humano con el
fin de validar un conjunto de montajes de medida sin restricciones de seguridad y
obviando la variabilidad asociada al propio cuerpo humano.
• Capítulo 4. Este capítulo recoge la descripción de un conjunto de montajes ex-
perimentales para la toma de medidas y caracterización del canal corporal como
medio de transmisión. Se presentan primero dos apartados en los que se detallan
los montajes de medida propuestos para las respectivas técnicas de acoplamiento
galvánico y capacitivo, y un tercer apartado en el que se describen un conjunto de
montajes específicamente diseñados para el análisis de la influencia que tienen en la
medida IBC el uso de diferentes dispositivos electrónicos, así como otras cuestiones
técnicas de interés como las estrategias de aislamiento de las tierras internas, el
efecto de la resistencia de carga en la determinación de la ganancia en el canal, los
artefactos introducidos por los cables y conectores, etc.
• Capítulo 5. En este capítulo se presentan los resultados obtenidos en esta tesis, que
comprenden por un lado una primera sección en la que se muestran las simulaciones
obtenidas con los diferentes modelos propuestos: las características de atenuación y
dispersión simuladas con el modelo de línea de transmisión de la piel humana, la
distribución de campo y corriente eléctrica a través de los diferentes tejidos obtenidos
mediante el modelo FEM del brazo humano, y por último, el efecto de los parámetros
del modelo circuital phantom en la ganancia del canal IBC, su implementación física
y la validación del mismo. Posteriormente se presenta una segunda sección en la que
se presentan los resultados experimentales obtenidos con los montajes de medida
para la caracterización del canal IBC en sus dos modos de acoplamiento galvánico y
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capacitivo, entre los que se incluyen resultados para diferentes longitudes de canal,
sujetos, partes del cuerpo y posiciones. Por último, una tercera y última sección en
la que se muestran los resultados con diferentes estrategias de tierra y resistencias de
carga, los efectos introducidos por cables y conectores y las discrepancias existentes
cuando se usan diferentes equipos de medida como osciloscopios, analizadores de
espectro y de red, etc.
• Capítulo 6. Este capítulo muestra las principales conclusiones derivadas del trabajo
realizado en esta tesis.
• Aportaciones científicas a las que ha dado lugar esta tesis. En este apartado se
presentan las principales aportaciones científicas a las que ha dado lugar la investi-
gación desarrollada en esta tesis, entre las que se incluyen publicaciones en revistas,
capítulos de libro y contribuciones en congresos nacionales e internacionales.
• Bibliografía. Este apartado muestra las publicaciones científicas consultadas en
esta tesis.

2 Fundamentos bioeléctricos
La vida es y siempre seguirá siendo una ecuación incapaz de
resolver, pero tiene ciertos factores que conocemos.
Nikola Tesla
2.1 Introducción
El problema de la caracterización del cuerpo humano como canal de comunicación se
ha abordado en esta tesis desde una perspectiva teórica, con diferentes propuestas de
modelos para analizar los principales mecanismos de transmisión IBC; y desde una
perspectiva experimental, para la validación de los modelos propuestos, la identificación
de las principales variables de diseño y el análisis de los fenómenos IBC observados en
la práctica, mediante el uso de montajes electrónicos específicamente diseñados para la
realización de medidas de atenuación corporal. Como ya se ha puesto de manifiesto en
apartados anteriores, las técnicas de comunicaciones intracorporales IBC se basan en el
envío y recepción de señales a través del cuerpo humano como medio de transmisión, el
cual presenta características eléctricas particulares que necesariamente deben ser tenidas
en cuenta como base fundamental de los modelos y montajes experimentales propuestos.
El estudio de la interacción de los campos eléctricos con el cuerpo humano durante
la transmisión IBC lleva implícita la necesidad de una caracterización a nivel eléctrico
consistente de los tejidos biológicos. Para ello, en este capítulo se presentan las propiedades
dieléctricas de los principales tejidos involucrados en la transmisión IBC, como piel, grasa,
músculo y hueso. De esta forma, se han analizado las propiedades de permitividad y
conductividad de los tejidos y sus diferentes dispersiones en frecuencia a partir de modelos
de Cole-Cole reportados por Gabriel et al. en la literatura [118–120]. Por otro lado, cabe
destacar que la piel representa la primera capa de tejido a la que se adhieren los electrodos
y se acopla la señal al interior del cuerpo humano, de ahí que el punto de partida deba
pasar ineludiblemente por un estudio detallado de la misma tanto desde un punto de
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vista estructural como eléctrico, cuyos resultados serán la base de la posterior tarea de
modelado. A diferencia de otros trabajos existentes en la literatura, en la investigación
desarrollada en esta tesis doctoral se intenta dar un primer paso al modelado de la piel
como medio de transmisión teniendo en cuenta sus propiedades bioeléctricas, así como
ciertas consideraciones derivadas de su estructura en capas con el fin de obtener una
mayor comprensión de los principales mecanismos que gobiernan la transmisión de señal
a través de la misma. Por esta razón, se presentan a continuación la descripción de la
estructura anatómica de la piel y la caracterización de las diferentes capas que la forman
atendiendo a sus propiedades eléctricas. Por último, se presentan también en esta sección
los métodos usados para el modelado del electrodo biopotencial que acopla las señales al
cuerpo humano.
2.2 Propiedades dieléctricas de los tejidos biológicos
El punto de partida del modelado del cuerpo humano como canal de transmisión de
señales eléctricas debe pasar por la caracterización de las propiedades dieléctricas de los
tejidos biológicos que lo forman, a saber, su conductividad y permitividad, las cuales
determinan el flujo de corriente eléctrica y la magnitud de los efectos de polarización,
respectivamente, y dependen fuertemente de la frecuencia. En un medio biológico existe
una relación inseparable entre sus propiedades químicas y sus propiedades eléctricas. Los
tejidos biológicos conducen la corriente eléctrica en mayor o menor medida dependiendo
de su composición. En un medio acuoso, la corriente eléctrica es generada por los iones
presentes en la disolución. Como la conductividad eléctrica es directamente proporcional
a la cantidad de iones presentes en los fluidos (electrólitos), las soluciones electrolíticas
tanto en el medio extracelular como en el medio intracelular presentan buenas propiedades
conductoras [121]. La permitividad eléctrica es un parámetro vinculado a la habilidad del
material para almacenar energía eléctrica. De forma general, los materiales dieléctricos
presentan una reducción de la permitividad conforme aumenta la frecuencia, debido a
la absorción de energía electromagnética. Esta absorción suele estar relacionada con
efectos resonantes que surgen debido a la vibración y rotación de los átomos, iones y
moléculas contenidos en un medio, y que ocurren normalmente en frecuencias próximas a
sus frecuencias características de absorción. Sin embargo, la mayor parte de las pérdidas
se deben a efectos de relajación de los dipolos moleculares existentes en dichos medios.
A bajas frecuencias, el campo eléctrico varía a una velocidad suficientemente lenta para
permitir que los dipolos lleguen al equilibrio antes de que el campo cambie su polaridad.
Sin embargo, para frecuencias en las que la orientación de los dipolos no puede seguir la
del campo eléctrico aplicado debido a la viscosidad del medio, se produce absorción de
energía que se disipa en forma de calor, provocando un retraso en la respuesta del medio.
En los tejidos biológicos, los efectos dispersivos son resultado de la interacción entre
los campos electromagnéticos con las moléculas e iones contenidos tanto fuera como
dentro del medio celular. Las principales características dieléctricas de los tejidos fueron
reportadas por Foster y Schwan en 1989 [122], donde demostraron que las dispersiones
observadas en los tejidos biológicos son fundamentalmente cuatro (tres dispersiones
principales: α , β y γ a bajas, medias y altas frecuencias; y una dispersión menor, δ , a
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frecuencias muy altas).
• Dispersión α : entre 10 Hz y 10 kHz, debido principalmente a los efectos de difusión
iónica en la membrana celular.
• Dispersión β : entre 10 kHz y 30 MHz, asociada a los efectos de polarización de
las membranas celulares, pero también como consecuencia de la polarización de
proteínas y otras macromoléculas orgánicas.
• Dispersión γ: a partir de la región de los gigahercios, se debe fundamentalmente a
la polarización de los dipolos de las moléculas de agua.
Cada una de estas zonas dispersivas es la manifestación de unmecanismo de polarización
gobernado por una constante de tiempo (τ), que en primera aproximación ofrece la siguiente
expresión para la permitividad eléctrica (ε∗r ) de un medio en función de la frecuencia
angular (ω = 2pi f ):
ε∗r (ω) = ε
′
r(ω)− jε ′′r (ω) = ε∞+
εs− ε∞
1+ jωτ
(2.1)
Esta es la conocida expresión de Debye, donde ε
′
r(ω) y ε ′′r (ω) representan la parte real e
imaginaria de la permitividad compleja, ε∞ es la permitividad a frecuencias en las que
ωτ 1, εs es la permitividad a frecuencias en las que ωτ 1, y j es la unidad imaginaria
( j2 =−1). La magnitud de la dispersión se describe como ∆ε = εs− ε∞.
No obstante, la complejidad de la estructura y composición de los materiales biológicos
en un amplio rango de frecuencias es tal que la expresión de Debye no consigue emular por
completo sus propiedades dieléctricas, y es necesario introducir parámetros de distribución
α (0< α < 1) en cada una de las fases dispersivas, dando lugar a la famosa expresión del
modelo de Cole-Cole [123]:
ε∗r (ω) = ε∞+
4
∑
n=1
∆εn
1+( jωτn)1−αn
+
σs
jωε0
(2.2)
donde σs es la conductividad estática del tejido y ε0 la permitividad del espacio libre.
A su vez, el valor de la conductividad compleja puede hallarse a partir de la ecuación (2.2)
según la siguiente expresión:
σ∗(ω) = jωε0ε∗ (2.3)
Uno de los trabajos más relevantes en este campo fue presentado por Gabriel et al. en
1996 [118–120], en el cual se reportan la conductividad y permitividad de los tejidos
Tabla 2.1 Parámetros de la ecuación de Cole reportados por Gabriel et al. en [118].
ε∞ 4ε1 τ1(ps) α1 4ε2 τ2(ns) α2 4ε3 τ3(µs) α3 4ε4 τ4(ms) α4 σ
Piel seca 4.0 32.0 7.23 0.00 1100 32.48 0.20 0.0 0.0 0.0002
Grasa 2.5 3.0 7.96 0.20 15 15.92 0.10 3.3·104 159.15 0.05 1·107 7.958 0.01 0.0100
Músculo 4.0 50.0 7.23 0.10 7000 353.68 0.10 1.2·106 318.31 0.10 2.5·107 2.274 0.00 0.2000
Corteza ósea 2.5 10.0 13.26 0.20 180 79.58 0.20 5·103 159.15 0.20 1·105 15.915 0.00 0.0200
Núcleo óseo 2.5 18.0 13.26 0.22 300 79.58 0.25 2·104 159.15 0.20 2·107 15.915 0.00 0.0700
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Figura 2.1 Permitividad relativa de la piel seca, grasa subcutánea, músculo y hueso en un
amplio rango de frecuencias. Datos reportados por Gabriel et al. en [118].
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Figura 2.2 Conductividad eléctrica de la piel seca, grasa subcutánea, músculo y hueso en
un amplio rango de frecuencias. Datos reportados por Gabriel et al. en [118].
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más importantes del cuerpo humano (sangre, hueso, grasa, cerebro, riñón, músculo, piel,
etc.) en un rango de frecuencias comprendido entre 10 Hz y 20 GHz. En dicho trabajo se
presentan además los parámetros correspondientes a un modelo de Cole-Cole de cuatro
dispersiones (ver ecuación (2.2)) para cada uno de estos tejidos, obtenidos a partir del ajuste
con los resultados experimentales. Estos valores de permitividad y conductividad eléctrica
han sido ampliamente usados en la literatura posterior. En la Tabla 2.1 se presentan los
valores de los parámetros de la ecuación (2.2) reportados por Gabriel et al. para los tejidos
más relevantes en el contexto IBC (piel seca, grasa, músculo y hueso).
Las Figuras 2.1 y 2.2 muestran los valores obtenidos de permitividad y conductividad
eléctrica de los tejidos con los parámetros que aparecen en la Tabla 2.1 sustituidos en (2.2)
y (2.3).
Como ya se ha mencionado, la dispersión β se debe principalmente a la polarización
de las membranas celulares, por lo que su comportamiento puede modelarse como una
capacitancia, que aparece debido a la existencia de regiones de alta conductividad (medio
extracelular e intracelular) separadas por regiones de baja conductividad (membranas
celulares). En este caso, las regiones de alta conductividad se comportan como las placas
del condensador. A frecuencia cero, estas “placas biológicas” pueden ser cargadas, pero no
existirá flujo de corriente a través de la membrana [124]. A bajas frecuencias, habrá un flujo
de corriente muy pequeño debido a la alta impedancia de la membrana celular. En este caso,
la corriente fluirá principalmente a través del fluido extracelular que rodea a las células (Ver
imagen superior de la Fig. 2.3). Conforme la frecuencia aumenta, las placas de la membrana
Figura 2.3 La densidad de corriente a bajas frecuencias (imagen superior) se distribuye en
su mayor parte a través del medio extracelular mientras que a altas frecuencias
(imagen inferior) atraviesa también el medio intracelular. Simulación eléctrica
realizada en COMSOL 4.3a.
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se cargan y descargan muy rápidamente, reduciendo la impedancia de la membrana y
permitiendo que una pequeña cantidad de corriente penetre al interior de la célula. Por
tanto, la impedancia del medio disminuye conforme la frecuencia aumenta debido a que el
volumen conductor aumenta. A altas frecuencias, a partir de 5 MHz, la velocidad de carga
y descarga de la membrana es tal que el efecto capacitivo puede considerarse despreciable
(la capacitancia de la membrana se comporta como un cortocircuito) y la corriente fluye
directamente a través del medio intra y extracelular en función de su conductividad (ver
imagen inferior de la Fig. 2.3). El método de acoplamiento galvánico en IBC, basado en el
acoplo de corrientes al cuerpo humano, puede explicarse en parte debido a este fenómeno
de conducción eléctrica a través de los tejidos biológicos. La selección de la frecuencia
portadora adecuada en IBC surge de un compromiso entre varios factores: aplicación en
uso, tipo de acoplo de la señal, regulaciones de seguridad para evitar las interferencias con
señales biológicas comunes, especificaciones de muy bajo consumo y alta conductividad
de los tejidos, ruido externo, etc.
2.3 Estructura y propiedades eléctricas de la piel
En el escenario IBC, la piel es el medio al que se acopla la señal a través de los electrodos
y uno de los caminos principales a través del cual se propaga la señal. Por esta razón,
las propiedades electrofisiológicas de la piel deben ser estudiadas con especial énfasis
con el fin de establecer una posible relación entre éstas y los parámetros de atenuación y
dispersión en el canal IBC.
La piel está formada por tres capas bien diferenciadas: la epidermis, capa más exterior
y fina, la dermis, capa interna más gruesa, y la hipodermis o tejido subcutáneo, rico en
grasa, sobre el que descansan las dos capas anteriores [125] (Ver Fig. 2.4). La epidermis
está formada por una capa celular poliestratificada de 200 micras de espesor aproximado,
cuyas células proceden de una capa basal germinativa que se encuentra en la frontera entre
dermis y epidermis. Estas células nacen en la capa basal y se multiplican rápidamente hacia
las capas superiores, a la vez que sufren un proceso de queratinización para finalmente ser
eliminadas en la capa más externa. La epidermis carece de vasos sanguíneos y nervios,
pero cuenta con dos tipos de estructuras: glandulares (glándulas sudoríparas y sebáceas) y
queratinizadas (pelos y uñas). La capa inmediatamente inferior a la epidermis, separada
Figura 2.4 Imagen de la estructura anatómica de la piel con sus tres capas más importantes
(epidermis, dermis e hipodermis) y sus estructuras principales.
2.3 Estructura y propiedades eléctricas de la piel 19
por la membrana basal, es la dermis, un estrato conjuntivo de tamaño 20 ó 30 veces mayor
que la capa epidérmica, y que alberga en su interior los plexos vásculo-nerviosos [126].
La dermis controla al epitelio superior, el cual se encarga de protegerla de traumatismos
externos. Por debajo de la dermis se encuentra la hipodermis o tejido celular subcutáneo,
que además de contener algunos elementos vásculo-nerviosos, protege a los órganos y es
un perfecto aislante de calor. Por último, existe una fascia fibrosa profunda que representa
el límite cutáneo. Nuestro contacto con el exterior se produce por medio del estrato córneo
(SC), que es la capa más superficial de la epidermis. Está formado por células escamosas
muertas, planas y delgadas, llamadas queratinocitos, que se desprenden continuamente
para ser sustituidas por otras más nuevas. En estas células el citoplasma ha sido sustituido
por una proteína hidrófoba y de característica aislante: la queratina [127]. Estas células
muertas constituyen una barrera protectora que evita la entrada de sustancias nocivas
al interior, constituyendo así la principal función protectora de la piel. De acuerdo a
Yamamoto et al., desde el punto de vista eléctrico, el SC es la capa que más influencia
tiene en la medida de la impedancia de la piel [128] a bajas frecuencias.
Estudios experimentales revelan que la piel presenta dos regiones dispersivas diferen-
ciadas [118,128]: la primera de ellas comprende la región de las bajas frecuencias, hasta
1 MHz, en la cual la impedancia total de la piel viene determinada principalmente por
la impedancia del SC [129, 130]. Si bien este hecho depende de otros factores como la
hidratación de la piel, la geometría y el electrodo utilizado, es el fenómeno más observado.
El SC es considerado como una sustancia de estado sólido con unos pocos iones libres que
contribuyen a la conductancia DC. También contiene sustancias orgánicas como proteínas
y lípidos que pueden estar altamente cargadas, pero no libres, por lo que sólo contribuyen a
la conductancia AC. El SC muestra una amplia dispersión α (debido a los iones), mientras
que el resto de capas de la piel muestran dispersiones α y β separadas, al igual que el resto
de los tejidos. La segunda región dispersiva se halla en el rango entre 1 MHz y 1 GHz
en la que la impedancia de la piel viene determinada por el resto de capas que no son el
SC. Por tanto, las propiedades dieléctricas en esta banda vienen dadas principalmente por
la membrana de las células vivas más internas. Del mismo modo, la permitividad está
mayormente influenciada por la bicapa lipídica y la conductividad por los iones que la
atraviesan.
De esta forma, como han demostrado previamente otros autores en la literatura [118,131],
las propiedades dieléctricas de la piel, es decir, conductividad y permitividad, se pueden
modelar con eficacia y precisión con un modelo de Debye de dos dispersiones, según la
expresión:
ε∗r (ω) = ε ′r(ω)− jε ′′r (ω)
= ε∞+
σs
jωε0
+
2
∑
k=1
∆εk
1+ jωτk
(2.4)
A su vez, la conductividad compleja puede derivarse a partir de (2.4) como,
σ∗(ω) = σ ′(ω)+ jσ ′′(ω) = jωε0ε∗r (ω) (2.5)
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Figura 2.5 Representación en el plano complejo de la admitancia transcutáneaY =G+ jB:
los elementos G y B son dependientes de la frecuencia y siguen la evolución
propia de un modelo de Debye de dos dispersiones. Sus valores fueron hallados
a partir de (2.6) y (2.7) usando los parámetros reportados por [118] para piel
seca. En la parte inferior derecha se muestra el circuito simplificado que emula
la admitancia transcutánea de la piel Y = G+ jB. La curva resultante muestra
dos zonas dispersivas, la primera de ellas se sitúa a bajas frecuencias y está
relacionada con el SC, la segunda zona dispersiva es dominante a frecuencias
más altas y asociada con las capas más profundas de la piel. La primera zona
dispersiva se muestra con mayor detalle en el margen superior izquierdo.
La ecuación 2.4 podría hacerse corresponder con una estructura circuital formada por
dos circuitos RC paralelo colocados en serie, cada uno correspondiente a una de las dos
zonas dispersivas encontradas. Sin embargo, con el propósito de simplificar la formulación
y trabajar con una estructura circuital más compacta, se puede usar un circuito equivalente
reducido, formado por una conductancia, G, y una susceptancia, B, para representar la
admitancia Y transcutánea (Y = G+ jB), pero reteniendo no obstante las características
frecuenciales del modelo de Debye de dos dispersiones. Aunque son varios los autores
que han modelado la admitancia transcutánea de la piel haciendo especial énfasis en
las diferencias eléctricas asociadas a cada una de las capas de la piel y el estado de
hidratación [132, 133], un circuito formado por dos componentes es una forma simple,
fácil y efectiva de emular el comportamiento eléctrico de la admitancia transcutánea [130].
Debe notarse que para que este circuito simplificado pueda reproducir el comportamiento
en frecuencia del modelo de Debye de 2 dispersiones, los elementos G y B deben ser
dependientes en frecuencia. El circuito propuesto se presenta en la Figura 2.5. Puede verse
que se obtiene una celda básica sencilla a la vez que precisa la cual puede constituir un
punto de partida para el modelado de la atenuación a través de la piel en IBC [134].
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Figura 2.6 Evolución frecuencial de la conductancia G y la susceptancia B de la piel.
Para hallar la respuesta frecuencial deG y B, asumiendo que la piel presenta propiedades
eléctricas homogéneas [128], se usaron (2.6) y (2.7). Para ello se calcularon previamente
los valores de permitividad y conductividad dados por (2.4) y (2.5) con los parámetros
reportados por [118] para la piel seca, según la Tabla 2.1.
G(ω) = Kσ ′(ω) = Kωε0ε ′′r (ω) (2.6)
B(ω) = ω
ε ′r(ω)ε0
σ ′(ω)
G(ω) = Kωε0ε ′r(ω) (2.7)
donde K es una constante dependiente del electrodo de medida, su geometría y área activa.
Sin pérdida de generalidad, se ha escogido un valor igual a 1 para mayor simplicidad [130].
Los valores encontrados para la conductancia G y la susceptancia B se han representando
mediante un diagrama de Wessel en la Figura 2.5. Mientras que el modelo de Debye (2.4)
presenta dos polos finitos y otro en el cero, debido a (2.6) y (2.7), este último se desplaza
al infinito en el espacio de admitancia. Una representación adicional frente a la frecuencia
puede verse en la Figura 2.6. Puede verse que la admitancia Y de la piel presenta dos
regiones dispersivas, como hemos señalado previamente. El intervalo de frecuencias en el
que G y B han sido calculadas es el comprendido entre 1 Hz y 10 GHz, que es la banda de
frecuencias reportada por Gabriel et al en [118]. Otros autores sólo han reportado valores
de G y B hasta 1 MHz [130, 135]. No obstante, los resultados obtenidos coinciden en esta
banda común.
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Figura 2.7 Modelo eléctrico circuital equivalente de un electrodo biopotencial.
2.4 Modelado del electrodo biopotencial
Existen diferentes características de los electrodos que influyen en mayor o menor medida
en el acoplo de la señal, de ahí que sea necesario considerar sus efectos para obtener
un modelo de transmisión IBC completo a través de la piel [136]. En primer lugar, cabe
analizar el tamaño de los mismos. La cuestión es poder conocer cómo influye el tamaño
del área activa del electrodo en la atenuación de la señal. Además, faltan estudios teóricos
que ayuden a establecer estrategias óptimas y estandarizadas para la colocación de los
electrodos en el cuerpo sin mermar en demasía la calidad de la señal recibida. A su vez,
cabe destacar que además del efecto que el tamaño de los electrodos puede tener en la
atenuación de la señal, éste también influye en la viabilidad de la solución IBC, pues en
general se buscan sistemas portables pequeños y cómodos para el usuario. De ahí que el
objetivo sea encontrar electrodos pequeños y de fácil uso que no supongan un lastre en la
vida diaria del individuo [129].
Si el electrodo se encuentra en contacto con la piel, existe un acoplamiento galvánico
entre ambos. Esto implica que el electrodo es la frontera donde se produce la transición en-
tre una conducción electrónica y una conducción iónica. La parte electrónica del electrodo
es un metal y la parte iónica suele ser un gel conductor o un líquido con determinadas pro-
piedades conductivas que se aplica en la zona de la piel donde se coloca el electrodo [137].
El uso de un metal u otro en la parte conductora puede limitar su rango de aplicabilidad,
así como las propiedades en su interfaz electrónica-iónica, por lo que se trata de otro de
los aspectos a analizar en el estudio de la comunicación IBC.
En [138] se presenta un modelo eléctrico lineal para un electrodo biopotencial, el cual
puede verse en la Figura 2.7. Las características eléctricas de los electrodos biopotenciales
son generalmente no lineales y son función de la densidad de carga en su superficie. Por
ello, este modelo eléctrico lineal es válido para valores de potencial y/o corriente pequeños,
como es el caso de las aplicaciones IBC. Bajo estas condiciones, los electrodos pueden
ser representados de forma precisa por dicho modelo circuital. En dicho circuito, los
elementos Rd yCd representan la impedancia asociada con la interfaz electrodo-electrólito
y la polarización en esa interfaz. Rs es la resistencia serie asociada a los fenómenos
eléctricos en la interfaz y la resistencia propia del material del que está compuesto el
electrodo. La batería Ehc modela el potencial “half-cell”. Este potencial representa la
interacción de un metal en contacto con una solución iónica. Cuando se produce esta
interacción se produce un cambio local en la concentración de iones en la zona cercana al
metal, de forma que se pierde la neutralidad de cargas y aparece un potencial conocido
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Tabla 2.2 Características circuitales de los electrodos reportadas en [59].
DC 100 KHz 1 MHz
Re Media Re Desviación Media Desviación
Media Desviación Re Ce Re Ce Re Ce Re Ce
Swarromed© 1.7kΩ 652Ω 21Ω 2.85nF 5.4Ω 1.1nF 19Ω 10pF 3.6Ω 9pF
Neuroline© 940Ω 79Ω 359Ω 418pF 7.1Ω 66pF 370Ω 60pF 9Ω 15pF
Blue Sensor© 490Ω 10Ω 203Ω -28pF 16.1Ω 6pF 195Ω -41pF 15Ω 5pF
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Figura 2.8 Valores de la impedancia de dos de los electrodos más comunes usados en la
práctica IBC: AgCl y cobre. Adaptada de [47].
como “half-cell potential”. Se ha visto que este potencial depende del material del que esté
formado el electrodo. Estos valores son sólo significativos cuando se trabaja a muy bajas
frecuencias y en DC. Por esta razón, dado que en este trabajo se manejan frecuencias en un
rango mayor a las decenas de kHz, este potencial ha sido despreciado. A bajas frecuencias,
la impedancia del electrodo está dominada por la combinación serie de Rs y Rd , mientras
que a altas frecuencias el condensador anula el efecto de Rd y la impedancia tiene un valor
cercano a Rs. Por tanto, si se midiera experimentalmente la impedancia del electrodo a
altas y bajas frecuencias se podrían determinar los valores de los elementos de su modelo
eléctrico. Las características eléctricas de los electrodos están influenciadas por distintas
propiedades físicas como su geometría, tamaño, material del que están compuestos, etc.
El modelo simplificado de electrodo utilizado en este trabajo ha sido un circuito ReCe
paralelo, en el que Re se corresponde con el valor de la resistencia serie formada por
Rs y Rd a bajas frecuencias y con el valor de Rs a altas frecuencias, respectivamente.Ce
equivale en todo momento al condensadorCd , más o menos despreciable en función de la
frecuencia de trabajo.
24 Capítulo 2. Fundamentos bioeléctricos
Los electrodos usualmente usados en IBC suelen ser electrodos de cobre y AgCl (estos
últimos son ampliamente utilizados para la captación de la señal ECG en la práctica clínica).
Los valores que se usan en esta tesis para los elementos Re y Ce de la impedancia del
electrodo son los reportados en [47, 59]. Concretamente, en [59] se reportaron valores de
electrodos comerciales de AgCl para tres frecuencias distintas: DC, 100 kHz y 1MHz. Estos
valores también han sido utilizados posteriormente por otros autores en la literatura [93].
Para varios tipos de materiales y un rango de frecuencias mayor hasta los GHz, Hachisuka
et al. presentaron medidas del valor real de la impedancia de varios tipos de electrodos [47].
Ambos autores consideraron despreciables los valores obtenidos para la capacitanciaCe
frente a los valores de la resistencia Re del electrodo. En la Tabla 2.2 pueden verse los
valores reportados por [59] y en la Figura 2.8 los obtenidos por [47] para dos tipos de
metal: cobre y AgCl.
3 Modelos del cuerpo humano como
canal de comunicación
So far as the theories of mathematics are about reality, they are
not certain; so far as they are certain, they are not about reality.
Albert Einstein
3.1 Introducción
A diferencia de las aproximaciones empíricas usualmente utilizadas en el diseño de los
prototipos IBC, basadas fundamentalmente en la optimización de diferentes parámetros
como tasa de datos, consumo, posición y tamaño de los electrodos, etc., los modelos
de canal corporal pueden servir no sólo de ayuda en el proceso de diseño sino también
para profundizar en el conocimiento de los mecanismos de transmisión a través de los
tejidos biológicos. Desde que las IBC surgieran como una alternativa prometedora para el
desarrollo de las redes WBAN, se han propuesto en la literatura varias aproximaciones
al modelado del cuerpo humano como canal de comunicación, que pueden agruparse
fundamentalmente en tres categorías: modelos circuitales de canal eléctrico, modelos
electromagnéticos y modelos físicos basados en phantoms.
Con respecto a los modelos de canal eléctrico, las principales propuestas han ido
dirigidas a la definición de esquemas circuitales tanto de parámetros concentrados [36, 46,
59, 93, 94, 96, 139–142] como distribuidos [44, 97]. No obstante, se echa en falta que estos
modelos incorporen algunas de las características eléctricas de los diferentes tejidos, dada
la naturaleza biológica del escenario en el que se realiza la comunicación. Por esta razón,
esta tesis doctoral parte de los fundamentos eléctricos de los tejidos y la piel analizados en
el Capítulo 2 para realizar una primera propuesta de modelado de comunicación IBC por
piel como símil de línea de transmisión, que emula a través del concepto de admitancia
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transcutánea algunas de las características estructurales, fisiológicas y eléctricas de la
misma, así como su dependencia en frecuencia [143]. Además, el carácter distribuido del
modelo permite analizar el efecto de la distancia en la atenuación del canal, así como la
dispersión y el retraso de la señal. El modelo también se ha aplicado en el análisis del
impacto de diferentes esquemas de modulación digitales y tasas binarias. Cabe destacar
que uno de los objetivos de esta tesis era poder explicar el fenómeno IBC para los dos tipos
de acoplamiento propuestos en la literatura, acoplamiento galvánico y capacitivo. Para
dar cabida a ambos modos de transmisión, se realizó una extensión del modelo propuesto
mediante la adición al mismo de nuevas etapas de transmisión y recepción en las que se
tienen en cuenta características particulares de cada uno de los modos de acoplo, como
son la forma de generación de la señal y el segundo camino hacia la tierra externa, entre
otras [144]. Este modelo extendido permite la comparación formal de las dos técnicas de
acoplamiento IBC, como primera aproximación para la definición del rango de aplicación
de cada una de ellas en cuanto a frecuencias de operación, alcance máximo, etc.
Por otro lado, el modelado electromagnético aplicado al estudio de la comunicación
IBC comprende dos líneas diferenciadas: una primera basada en la resolución de modelos
computacionales con técnicas numéricas comométodos de diferencias finitas en el dominio
del tiempo (FDTD) [99,145], de elementos finitos (FEM) [45,92, 98,100,141] o de los
momentos (MoM) [108]; y otra basada en el modelado teórico de la propagación electro-
magnética mediante fórmulas y geometrías sencillas que permitan obtener expresiones
analíticas en el medio corporal [49, 91, 105, 108, 109,146–148]. Teniendo en cuenta que
uno de los parámetros clave en IBC es la atenuación de la señal a través del cuerpo humano,
en los estudios por simulación electromagnética con técnicas numéricas abordados en la
literatura se han investigado principalmente la influencia de la geometría y la colocación
óptima de los electrodos con el fin de conseguir un mayor nivel de señal en el extremo
receptor, sin analizar cuestiones clave como las relacionadas con los mecanismos eléctricos
subyacentes a nivel de tejido, los verdaderos caminos de corriente que se establecen a
través de estos en función de variables como la frecuencia y la distancia de canal, además
de las consideraciones de diseño relacionadas. De esta forma, con el fin de profundizar
en el estudio del acoplamiento galvánico, el cual ha demostrado ser fuertemente depen-
diente de las propiedades eléctricas de los tejidos corporales en el rango de frecuencias
comprendido hasta los megahercios, se abordó una aproximación cuasi-estática para la
resolución del potencial eléctrico haciendo uso de un modelo computacional 3D basado
en el método de elementos finitos. A diferencia de otros modelos computacionales previos,
se han considerado las propiedades dieléctricas y las dispersiones asociadas a cada uno
de los tejidos, permitiendo analizar la influencia de las mismas en la expresión de otras
variables eléctricas como la distribución del campo y la corriente. En este sentido, se han
analizado los porcentajes de corriente eléctrica que atraviesan cada uno de los tejidos
durante la transmisión IBC en función de parámetros como la longitud de canal (distancia
entre TX y RX) y la distancia inter-electrodo (distancia transversal entre mismo par de
electrodos) [52].
Por último, la tercera metodología de modelado abordada en la literatura por los au-
tores incluye prototipos experimentales basados en contenedores con líquidos y/o só-
lidos con propiedades similares a las de los tejidos corporales, denominados “phan-
toms” [91, 99, 103, 105, 149]. Las sustancias más utilizadas han sido el agua y el cloruro
3.2 Modelo de la piel como línea de transmisión 27
sódico para modelar el líquido intersticial y otro tipo de compuestos químicos como el agar
para simular tejidos membranosos. Sin embargo, estos presentan limitaciones a la hora
de emular las propiedades dieléctricas de los tejidos en un amplio rango de frecuencia,
por lo que su uso suele estar limitado a estudios monofrecuenciales o con un ancho de
banda reducido. Por esta razón, en esta tesis se ha propuesto un prototipo físico phantom
basado en un modelo eléctrico circuital con el que se pretende emular las principales
propiedades de bioimpedancia y atenuación del brazo humano en la banda de frecuen-
cia de interés. Este prototipo físico puede sustituir al cuerpo humano en determinados
esquemas experimentales con el fin de evitar la incertidumbre y la variabilidad asociada al
mismo [150].
A continuación se describen en profundidad los tres modelos propuestos en esta in-
vestigación y que a modo de resumen son: modelo de la piel como línea de transmisión,
modelo computacional FEM del brazo humano y modelo circuital eléctrico phantom.
3.2 Modelo de la piel como línea de transmisión
La piel juega un papel fundamental en el escenario IBC por ser el primer tejido al que se
acopla la señal a través de los electrodos. Por esta razón, uno de los modelos propuestos en
esta tesis consiste en la obtención de un símil de línea de transmisión a través de la piel a
partir de la repetición, a lo largo de un mismo eje longitudinal, de celdas eléctricas básicas,
formando así una estructura circuital de parámetros distribuidos. El objetivo de este tipo
de estructuras circuitales es el estudio de la influencia de una admitancia Y transversal
en las características de transmisión de una señal, siguiendo una metodología similar a
la empleada en otros campos de investigación como el modelado neuronal [151–153].
Concretamente, dicha admitancia Y simula un determinado comportamiento fisiológico
que se repite periódicamente en el espacio. En nuestro modelo, Y se corresponde con la
admitancia transcutánea de la piel, y nuestro estudio se basa, por tanto, en cómo esta afecta
a las características de la propagación de una señal a través de la misma.
Una vez definida la celda eléctrica básica que constituye el circuito de admitancia
transcutánea Y junto con los valores de sus elementos G y B en función de la frecuencia
(Ver Sección 2.3), los cuales emulan, respectivamente, los caminos conductivos de la
piel (glándulas sudoríparas y canales iónicos) y las sustancias más aislantes (células
queratinizadas del SC y bicapa lipídica), el siguiente paso hacia la obtención de un esquema
circuital de parámetros distribuidos consiste en repetir dicha celda a lo largo del eje a través
del cual se transmite la señal (eje x) [143, 154]. Para modelar la característica resistiva
de la superficie del SC se ha añadido una resistencia Ru [Ω/m] (upper skin) entre cada
par de celdas básicas adyacentes. De igual forma, una segunda resistencia distribuida Ri
[Ω/m] (inner skin) ha sido incorporada al modelo con el fin de emular las propiedades
resistivas a través de las capas más internas de la piel. El modelo resultante puede verse en
la Fig. 3.1. Este nos permite estudiar la influencia de la admitancia transcutánea de la piel
en las características de transmisión de una señal que viaja entre dos puntos de la misma,
y a la vez, obtener conocimiento acerca del efecto de las propiedades dieléctricas de cada
capa cutánea en la atenuación global del sistema. La línea inferior ha sido considerada
como una referencia de voltaje interna con respecto a la cual se mide la tensión en la línea
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Figura 3.1 Modelo de transmisión por piel basado en un circuito de parámetros distri-
buidos, mediante la repetición de una celda eléctrica básica que representa la
admitancia transcutánea Y (formada por el paralelo de la conductancia Gdx (S)
y la susceptancia Bdx (S)), conectadas ambas en serie con la resistencia Rudx
(Ω), esta última emulando las propiedades resistivas del SC. La resistencia Ridx
se considera despreciable frente a Rudx y no se tiene en cuenta en la expresión
analítica del modelo.
superior, correspondiente a la superficie de la piel. La resistencia Ri puede despreciarse
frente a Ru, ya que el SC presenta mayor resistividad en comparación con las capas más
internas [128,130]. Por tanto, en la expresión analítica del modelo sólo se ha considerado el
efecto de Ru. De la inspección de la Fig. 3.1 puede verse que la celda básica se corresponde
con el equivalente eléctrico circuital de una línea de transmisión con pérdidas en la que no
existe elemento inductivo.
La respuesta natural para esta caída de voltaje en el modelo de la Fig. 3.1 viene dada
por la ecuación parabólica homogénea en el dominio de la frecuencia [155],
d2V (x,ω)
dx2
−Ru(G(ω)+ jB(ω))V (x,ω) = 0 (3.1)
cuya solución general viene dada por,
V (x,ω) =V+e−γ(ω)x+V−eγ(ω)x (3.2)
donde V+ y V− representan las amplitudes complejas de las ondas de voltaje que viajan
a través de la piel en las direcciones x y −x respectivamente, y γ es la constante de
propagación, cuya expresión puede obtenerse sustituyendo (3.2) en (3.1),
γ(ω) =
√
Ru(G(ω)+ jB(ω)) = α(ω)+ jβ (ω) (3.3)
donde α es la constante de atenuación y β es la constante de fase.
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Figura 3.2 Modelo de propagación por piel basado en una línea de transmisión con impe-
dancia característica Z0. Los electrodos transmisor y receptor se caracterizan
mediante sendas impedancias Ze. La distancia entre los electrodos es l. Vs es el
generador de voltaje transmisor y el triángulo representa el circuito de detección
en recepción.
Por definición, la impedancia característica de la línea de transmisión es
Z0(ω) =
√
Ru
G(ω)+ jB(ω)
= R0(ω)+ jX0(ω) (3.4)
donde R0 y X0 representan la parte real e imaginaria de la impedancia característica,
respectivamente.
Debe notarse que las características de propagación, a saber, la atenuación y dispersión
de una señal transmitida a través de la piel pueden ser obtenidas a partir de (3.3), la cual
se calcula a su vez a partir de los valores de los elementos circuitales que modelan la
admitancia transcutánea de la piel y que dependen de la frecuencia. De esta forma, se
ha establecido una relación directa entre la propagación de la señal y las propiedades
eléctricas de la piel hasta 1 GHz, rango en el que se conoce la evolución de G y B. Por otro
lado, el procedimiento seguido para hallar Ru consistió en realizar una identificación de
parámetros con el fin de encontrar el valor que mejor se ajustaba a un primer conjunto de
resultados experimentales reportados en la literatura. Posteriormente, este mismo valor de
Ru fue usado para validar el modelo con otro segundo conjunto de datos experimentales
independientes del primero. De esta forma, se ha asumido que Ru no sólo depende de
las propiedades bioeléctricas de la piel, sino también de otras condiciones externas, tales
como el tipo de electrodo, el tipo de acoplamiento, el ruido externo, etc.
Una vez que el canal de comunicación conformado por la piel ha sido caracterizado
mediante su constante de propagación γ y su impedancia característica Z0, ambas rela-
cionadas con las propiedades dieléctricas de la piel a través de los parámetros circuitales
que modelan la admitancia transcutánea, es preciso realizar algunas consideraciones en
cuanto al efecto de los electrodos que se adhieren a la piel para el acoplo y la recepción de
la señal, los cuales pueden causar desadaptación de impedancias, y por tanto, un efecto
añadido de atenuación y dispersión de la señal recibida. Para ello se ha introducido en el
modelo una impedancia Ze equivalente que modela el efecto de los electrodos transmisor
y receptor en el camino de señal, tal y como se detalló en la Sección 2.4.
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El esquema completo se representa en la Fig. 3.2, donde se han añadido dos referencias
de voltaje diferentes para emular los diferentes acoplos de la señal preservando la misma
estructura circuital propuesta. En el caso de acoplamiento galvánico, se ha asumido que
el modo común de rechazo es suficientemente grande, y por lo tanto, que dicha onda
corresponde al modo de excitación diferencial. En el caso de acoplamiento capacitivo,
las pérdidas debido al camino de retorno hacia la tierra externa han sido incluidas en la
resistencia superficial Ru. La desadaptación de impedancias debido a los electrodos ha
sido representada como un coeficiente de reflexión Γ, que viene dado por las ecuaciones:
Γ(x,ω) = Γl(ω)e2γ(ω)(x−l) (3.5)
Γl(ω) =
Zl(ω)−Z0(ω)
Zl(ω)+Z0(ω)
(3.6)
donde l es la distancia entre electrodos y Zl es la impedancia vista en x = l. Se asume
que el circuito de detección, representado en la Figura 3.2 como un triángulo, exhibe
una impedancia de entrada tal que la impedancia Zl al final de la línea viene dada por la
impedancia del electrodo Ze. Por tanto, la onda de voltaje que se propaga a través de la
piel se define ahora como:
V (x,ω) =V+e−γ(ω)x(1+Γ(x,ω)) =V+eα
′(ω)xe− jβ
′(ω)x (3.7)
Nótese que la potencia media recibida a una distancia x en la línea de transmisión con
impedancia característica compleja Z0 puede definirse como:
〈P(x,ω)〉=
∣∣V+∣∣2
2 |Z0(ω)|2
e−2α(ω)x
[(
1−|Γ(x,ω)|2
)
R0(ω)+2Im{Γ(x,ω)} ·X0(ω)
]
(3.8)
Sin embargo, en lugar de usar las pérdidas de potencia derivadas de (3.8), y con el propósito
de usar una representación más simple para la atenuación de la señal, se ha considerado el
cociente de voltajes a la entrada y salida de la línea como:
V (x= 0,ω)
V (x= l,ω)
=
1+Γl(ω)e−2γ(ω)l
(1+Γl(ω))e−γ(ω)l
= eα
′(ω)le− jβ
′(ω)l (3.9)
Por tanto, la ganancia del sistema IBC en términos de cociente de voltaje se define
como:
Gv(dB) = 20log10
1+Γl(ω)e−2γ(ω)l
(1+Γl(ω))e−γ(ω)l
(3.10)
Los valores de atenuación obtenidos de la simulación del modelo han sido comparados
con valores de atenuación obtenidos experimentalmente por otros autores, mostrando así
la validez del modelo propuesto [143]. Una vez conocida la constante de fase β ′ pueden
hallarse otros parámetros de interés como la velocidad de fase de una señal que viaja a
través de la piel según la ecuación (3.11), así como otros aspectos de interés en el diseño
3.2 Modelo de la piel como línea de transmisión 31
de sistemas IBC, como la probabilidad de error para distintas modulaciones y diferentes
regímenes binarios.
v f (ω) =
ω
β ′(ω)
(3.11)
Una vez obtenida una expresión formal para la constante de propagación a través de la
piel, se introdujeron posteriormente un conjunto de modificaciones con el fin de lograr una
mejor adaptación del modelo a las peculiaridades de cada técnica de acoplo [144,156,157].
El objetivo es lograr un mejor entendimiento de los mecanismos de transmisión de sendas
técnicas mediante un estudio comparativo que permita establecer los rangos de aplicación
de cada una de ellas. La configuración de los electrodos y la definición de un segundo
camino de retorno a través de la tierra externa son las principales características que
identifican cada una de las técnicas mencionadas. Por otro lado, una limitación que presenta
el modelo propuesto es que el parámetro de resistencia longitudinal Ru tiene que ser
previamente identificado mediante el ajuste con datos experimentales, por lo que su
valor depende de las condiciones externas en las que los autores hayan realizado las
medidas (tipo de electrodo y acoplamiento, acoplos capacitivos con la tierra externa,
etc.). De hecho, se ha comprobado que los valores de Ru no siempre coinciden para
resultados reportados por diferentes autores, por lo que el rango de validez del modelo
se reduce a un conjunto de resultados en los que los autores siguen una metodología
experimental similar. Nuestro objetivo era no obstante poder explicar el fenómeno IBC
para un conjunto mayor de resultados y condiciones experimentales, así como para los dos
tipos de acoplamiento. Este objetivo implicaba poder obtener valores de atenuación que
seguían distintos comportamientos frecuenciales según las condiciones experimentales y
el tipo de acoplo de la señal. Para dar cabida a toda esta fenomenología, nuestra propuesta
mejorada se basa en separar el modelado del canal de transmisión (la piel) de las etapas de
TX yRX y las condiciones experimentales externas. De esta forma, en cuanto a la geometría
del modelo, si antes teníamos una única dimensión, la longitudinal x, la propagación de
señal se define ahora a través de una capa superficial 2D de la piel, la cual está a su
vez compuesta por dos ejes longitudinales, cada uno de ellos emulando el camino de
señal entre un par de electrodos transmisor y receptor. Nótese que estos dos caminos
de señal son similares en el caso de acoplamiento galvánico, debido a su configuración
diferencial, pero diferentes en el caso de acoplamiento capacitivo, en el que el camino de
retorno se establece a través de la tierra externa. Para modelar este segundo camino, se
introduce en el modelo una capacidad distribuida Cad que emula los acoplos capacitivos
que surgen entre cada punto de la piel y el plano de tierra externo [144]. Por otro lado, una
capacitancia discretaCa representa el acoplo capacitivo entre los dispositivos transmisor y
receptor y la tierra externa. Un esquema de los modelos circuitales resultantes para ambos
tipos de acoplamiento puede verse en la Figura 3.3. Ahora, Yskin representa la admitancia
transcutánea, definida de nuevo como un circuito paralelo GB. La impedancia longitudinal
Zskin corresponde a un parámetro resistivo R que emula la resistividad eléctrica entre las
celdas básicas GB, repetidas a lo largo de un eje longitudinal que emula el camino de señal
a través de la piel.
De esta forma, mediante estas sencillas modificaciones, podemos hacer que el tipo de
acoplamiento afecte a la constante de propagación y comparar ambas técnicas, lo que añade
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utilidad al modelo en cuanto a consideraciones de diseño. La constante de propagación γ
de sendos modelos se obtiene según la expresión:
γ =
√
ZskinY ′skin (3.12)
donde Zskin = R y Y ′skin depende del tipo de acoplamiento.
• En el caso de acoplamiento galvánico,
Y ′skin = Yskin = 2(G+ jB) (3.13)
donde (3.13) está multiplicada por un factor constante igual a 2, debido a la confi-
guración diferencial propia del acoplamiento galvánico. Es decir, el circuito puede
dividirse en dos partes a través de una línea de tierra virtual, de forma que la sus-
ceptancia B se convierte en dos susceptancias de valor 2B y la admitancia G en dos
admitancias de valor 2G.
• En el caso de acoplamiento capacitivo, Y ′skin es el equivalente serie de Yskin yCad ,
Y ′skin =
1
1
G+ jωC +
1
jωCad
(3.14)
De esta forma, se han obtenido sendos modelos de la piel como línea de transmisión
para cada tipo de acoplamiento IBC. Ambos pueden representarse como una línea de
transmisión como la que aparece en la Figura 3.3, de forma que la constante de propagación
γ se calcula de forma diferente según las características propias de cada configuración.
Los resultados de atenuación de la señal en recepción han sido simulados y se presentan
en el Capítulo 5, donde han sido comparados con valores experimentales obtenidos por
los autores, mostrando así la validez de los mismos.
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3.3 Modelo cilíndrico computacional FEM del brazo humano
Los modelos circuitales anteriores han ayudado al establecimiento de expresiones de
atenuación sencillas que relacionan la constante de propagación del medio con las pro-
piedades eléctricas de la piel y sus diferentes regiones dispersivas, asociadas a su vez a
las diferentes capas que la forman. Si bien es cierto que estos modelos nos han ayudado
a estudiar la dependencia de la comunicación IBC con variables como la frecuencia, las
propiedades dieléctricas de los tejidos, la configuración de los electrodos, etc., no son
versátiles sin embargo para profundizar en el análisis de los mecanismos de transmisión
subyacentes a nivel de tejido y obtener otras variables eléctricas clave como la distribución
del campo eléctrico y los verdaderos caminos de corriente a través del cuerpo humano.
Para profundizar en estos aspectos no suficientemente analizados en la literatura IBC,
se ha propuesto un modelo computacional del brazo humano basado en la técnica FEM y
con geometría cilíndrica 3D formado por diferentes capas de tejido. De esta forma, se ha
conseguido emular de forma aproximada la geometría y composición del brazo humano,
que es la parte del cuerpo utilizada por la mayoría de los autores en la literatura para la
realización de los experimentos. El objetivo de este modelo es obtener conocimiento acerca
de los principales mecanismos de transmisión que gobiernan el acoplamiento galvánico en
IBC. A diferencia de otros modelos previos, se ha considerado la configuración diferencial
del esquema galvánico como una red de cuatro puertos, con dos electrodos TX y dos
electrodos RX conectados a la piel, lo que ha permitido estudiar la influencia de variables
como la longitud del canal y la distancia inter-electrodo en la atenuación medida.
La geometría considerada en este modelo consiste en un cilindro multicapa que emula
un brazo humano formado por cinco capas de tejido concéntricas, cada una de las cuales
Figura 3.4 Geometría del modelo propuesto. a) Sección transversal del brazo dentro de una
capa de aire externa. b) Sección transversal del brazo compuesto por cinco capas
concéntricas: piel, grasa, músculo, corteza y núcleo óseo. c) Vista longitudinal
del modelo del brazo con electrodos y descripción de parámetros como longitud
del canal (cl), distancia inter-electrodo (tl), longitud del brazo (al), etc.
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Tabla 3.1 Parámetros del modelo FEM propuesto para acoplamiento galvánico.
Parámetro Valor Descripción
er 10 [cm] Radio de la capa externa de aire
el 120 [cm] Longitud de la capa externa de aire
ar 5 [cm] Radio del brazo
al 60 [cm] Longitud del brazo
ds 1.5 [mm] Espesor de la piel
d f 8.5 [mm] Espesor de la grasa
dm 27.5 [mm] Espesor del músculo
dcb 6 [mm] Espesor de la corteza ósea
tl 3, 6, 7, 12 [cm] Distancia inter-electrodo
cl 5, 10, 15, 20 [cm] Longitud de canal
corresponde a un tejido diferente: piel, grasa, músculo, córteza y núcleo del hueso (Ver
Figura 3.4). Los principales parámetros del modelo, como espesor de los tejidos, diámetro
y longitud del cilindro, etc., pueden verse en la Tabla 3.1. Un par de electrodos de cobre
de área 2 cm × 2 cm se situaron en contacto con la piel separados una distancia inter-
electrodo tl . Los espesores considerados para cada capa de tejido son similares a los
propuestos por Wegmueller et al. en [92], los cuales se ajustan a proporciones anatómicas
reales. El comportamiento en frecuencia de las propiedades dieléctricas de los tejidos, i.e.
permitividad εr y conductividad eléctrica σ se simularon mediante modelos de Cole-Cole
de cuatro dispersiones con los parámetros reportados por Gabriel et al. en [118], los cuales
pueden consultarse en la Tabla 2.1 de la Sección 2.2 de este mismo documento. Por último,
con el fin de emular el ambiente exterior, se añadió también una capa externa de aire
ilimitada puesta a potencial cero.
El modelo computacional propuesto ha sido implementado haciendo uso de la interfaz
Electric Currents dentro del módulo AC/DC del software COMSOL Multyphysics 4.3a,
que permite resolver un problema de conservación de la carga para el potencial eléctrico en
su aproximación cuasiestática [158] mediante la técnica de elementos finitos. En concreto,
la formulación del problema incluye la ecuación de continuidad de la carga junto con la
ecuación de Gauss para el campo eléctrico:
∇ ·J= ∇ · (σE+Je) =− jωρ (3.15)
∇ ·D= ρ (3.16)
D= ε0E+P= ε0εrE (3.17)
que da lugar a la siguiente ecuación en el dominio de la frecuencia:
−∇ · ((σ + jωε0)∇V − (Je+ jωP)) = 0 (3.18)
donde J es la densidad de corriente [A/m2], σ la conductividad eléctrica [S/m], E es la
intensidad de campo eléctrico [V/m], Je la densidad de corriente fuente [A/m2], ω la
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Figura 3.5 Imagen del mallado resultante para la geometría cilíndrica del modelo FEM
propuesto para el brazo humano.
frecuencia angular [rad/s] y ρ la densidad de carga eléctrica [C/m3]. Además,D representa
el vector desplazamiento eléctrico [C/m2] y su relación constitutiva en (3.17) relaciona
el vector de polarización eléctrica P [C/m2] con la permitividad relativa εr [F/m] y la
permitividad del vacío ε0. Por último, V es el potencial eléctrico escalar [V].
Esta formulación del problema sólo es válida cuando la longitud de onda es muchomayor
que las dimensiones de la geometría propuesta, de tal forma que se pueden despreciar
los efectos inductivos y de propagación de ondas. Por esta razón, se ha seleccionado
una frecuencia máxima de estudio de 100 MHz, siguiendo el ejemplo de otros autores
que han seguido aproximaciones electrostáticas para la formulación electromagnética
de sus modelos [98]. Con respecto a la señal de excitación, el voltaje V0 inyectado en
el brazo se establece de forma diferencial mediante la definición de una condición de
frontera de Dirichlet de voltaje constante para ambos electrodos transmisores, es decir
(V=V01 = 1[V]) y (V=V02 =−1[V]), de tal forma que V0 =V01 −V02 . La capa de aire
exterior se aisló eléctricamente (n ·J= 0) y se usó una aproximación de elementos infinitos
con el fin de extender sus dimensiones de manera ilimitada.
Para la computación del modelo, la geometría cilíndrica que emula el brazo humano
fue mallada usando un elemento con forma de tetraedro extrafino. Esta malla fue posterior-
mente refinada en la zona cercana a los electrodos y en las fronteras entre diferentes capas,
obteniendo un número total de elementos entre 400000 y 500000. La Fig. 3.5 muestra
una imagen con el mallado resultante. Con respecto a la capa de aire externa, la opción
de elementos infinitos permite establecer un dominio ilimitado en el módulo AC/DC de
Comsol Multiphysics [159]. Para mallar este dominio externo de aire se usó la herramienta
swept meshing, que es el procedimiento recomendado por COMSOL para mejorar la
precisión y evitar problemas de convergencia. No obstante, con el fin de garantizar que los
valores de radio y longitud elegidos para esta capa externa no afectaban a la convergencia
de los resultados, se simularon diferentes valores, en concreto er= 10, 25 y 50 cm y el=
120, 300 y 600 cm. Una vez comprobado que todos estos valores daban lugar a resultados
idénticos, se seleccionaron los valores más pequeños (er= 10 cm, el= 120 cm) con el fin
de minimizar el número de elementos de mallado y reducir el gasto computacional. Por
último, como ya se ha mencionado anteriormente, conforme la frecuencia aumenta, la
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longitud de onda comienza a exhibir dimensiones similares a las de la geometría pro-
puesta, invalidando la propuesta electrostática. Además, otros autores han comprobado
de forma experimental que a partir de frecuencias en el orden de las centenas de MHz,
otros fenómenos impredecibles como el efecto antena del propio cuerpo humano dejan
de ser despreciables [97, 117]. Por este motivo, el rango de frecuencia elegido para las
simulaciones fue de 1 kHz a 100 MHz.
La primera variable a simular fue la bioimpedancia Z0 vista entre los electrodos termi-
nales, considerando para ello una distancia inter-electrodo típica igual a 6 cm. Para hallar
Z0, se calculó el cociente entre el voltaje transmitido V0 y la corriente total inyectada I0.
La obtención de la respuesta en frecuencia de la impedancia Z0 del brazo puede ayudar a
obtener conclusiones sobre los valores óptimos de impedancias de entrada y salida de los
transceptores IBC. Sin embargo, pocos son los autores que han estudiado estos aspectos en
la literatura, exceptuando algún estudio experimental reciente [94]. Con el fin de obtener
una expresión general para la bioimpedancia del brazo simulada que pueda servir para
futuras investigaciones y diseños, se calculó la parte real y la parte imaginaria de la misma
y se obtuvo el diagrama de Cole. Se aplicó a su vez un algoritmo de mínimos cuadrados
para obtener la curva que mejor se ajustaba a la impedancia simulada [124], obteniéndose
un modelo de Cole-Cole de tres dispersiones según la expresión:
Z(ω) = R∞+
3
∑
i=1
∆Ri
1+( jωτi)αi
(3.19)
Posteriormente se simuló la distribución del campo eléctrico en un plano transversal
correspondiente a la posición de los electrodos TX. Además, con el fin de analizar la
penetración del campo eléctrico hacia tejidos más internos, se calculó el valor medio de la
intensidad de campo eléctrico en cada tejido para todo el rango de frecuencias seleccionado.
De igual forma, con el fin de analizar la dependencia de la atenuación en el canal IBC
con otras variables clave, se obtuvo la distribución de corriente a través del brazo para
tres frecuencias (100 kHz, 1 MHz y 100 MHz), dos distancias inter-electrodo (tl = 6 y
tl = 12 cm) y tres longitudes de canal diferentes (cl = 5, cl = 10 y cl = 15 cm). También
se calculó el porcentaje de corriente inyectada que fluye por cada tejido integrando el
flujo de la densidad de corriente normal a la superficie del tejido y dividiendo este valor
por la corriente total inyectada I0. Con el fin de estudiar la influencia de la distancia
inter-electrodo en el porcentaje de corriente que fluye a cada tejido, se consideraron tres
distancias diferentes de 3, 6 y 12 cm. Cabe destacar que estas distancias se corresponden
con tres configuraciones de electrodos diferentes: una primera disposición en la que los
electrodos están muy juntos entre sí (3 cm), uno opuesto frente al otro (12 cm), y una
posición intermedia a estas dos (6 cm). Se eligieron estas tres configuraciones ya que
representan tres casos en los que se espera que la posición de los electrodos tenga una
gran influencia en la distribución de corriente a través de los tejidos.
Por último, la ganancia en el canal IBC galvánico ha sido calculada como el cociente
entre el voltaje medido en los electrodos RX y el voltaje inyectado en los electrodos
TX, Vl y V0, respectivamente, según la expresión (3.20) y el esquema de la Fig. 3.6.
Además, se analizó la influencia de variables como la longitud del canal y la distancia
inter-electrodo en la atenuación del canal IBC para una frecuencia de 40 kHz, la cual había
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Figura 3.6 Esquema para el cálculo de la ganancia en el canal IBC galvánico conformado
por el modelo FEM del brazo humano. La ganancia se calculó como el cociente
del voltaje diferencial en los extremos TX y RX, V0 y Vl respectivamente.
mostrado un pico de ganancia en estudios anteriores [160]. De esta forma, con el fin de
validar el modelo propuesto, se compararon las simulaciones realizadas con resultados
experimentales obtenidos por los autores en [160].
Gv(dB) = 20log10
Vl
V0
= 20log10
Vl1 −Vl2
V01 −V02
(3.20)
3.4 Modelo eléctrico circuital phantom
Como se puso de manifiesto en la Sección 1.2, la mayoría de los modelos propuestos en
la literatura IBC, desde los modelos circuitales más simples hasta los modelos tridimen-
sionales más sofisticados, han sido concebidos con el fin de estudiar la propagación IBC
desde una perspectiva de simulación computacional, pero no con el objetivo de reem-
plazar el cuerpo humano en un escenario experimental real. De hecho, sólo unos pocos
autores han implementado un modelo físico para analizar la validez de las medidas IBC
realizadas [91, 99, 103, 105]. Los “phantoms” son prototipos que emulan algunas de las
propiedades eléctricas de los tejidos humanos y representan de forma física aquello que se
pretende modelar. De esta forma, permiten la experimentación sin restricciones de seguri-
dad y favoreciendo la repetibilidad de las condiciones de medida entre diferentes sesiones
experimentales, que es uno de los grandes retos en la caracterización del canal IBC. A
su vez, los artefactos introducidos por los equipos de medida pueden confundirse con los
propios efectos del cuerpo humano cuando las medidas se realizan directamente sobre el
mismo. De esta forma, la conveniencia de usar modelos físicos phantoms queda justificada
por la necesidad de considerar escenarios experimentales sometidos a un conjunto de
influencias externas realistas como son aquellas inherentes a los dispositivos electróni-
cos y las condiciones de medida. En [161], sus autores presentan una profunda revisión
bibliográfica sobre diversos phantoms físicos propuestos en la literatura para diferentes
aplicaciones en bioelectromagnetismo. Sin embargo, estos presentan ciertas limitaciones
a la hora de emular las propiedades dieléctricas de los tejidos vivos en un amplio rango de
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Figura 3.7 a) Modelo circuital simplificado que emula los flujos de corriente transversal y
longitudinal en acoplamiento IBC galvánico. b) Modelo de Debye de una dis-
persión para impedancias Za y Zc. c) Diagrama del modelo circuital resultante
IBC.
frecuencias. Una posible alternativa es el uso de phantoms circuitales eléctricos capaces
de reproducir dichas propiedades en una banda de frecuencias mayor. De esta forma, se
presenta a continuación una propuesta de modelo eléctrico circuital “phantom” que emula
algunas de las propiedades de bioimpedancia y atenuación encontradas en el brazo humano.
El objetivo principal es estudiar los efectos asociados a los equipos de medida. Para ello se
usará como prototipo físico con el fin de validar un conjunto de esquemas experimentales
específicamente propuestos para la caracterización del canal IBC galvánico, obviando así
otros posibles efectos introducidos por el propio cuerpo humano que suponen una fuente
de incertidumbre en la medida.
Dado que el esquema de funcionamiento del acoplamiento galvánico está basado en
el acoplo de corrientes eléctricas de baja frecuencia a través de los tejidos, el rango de
estudio ha sido limitado a 1 MHz, donde se cumple la aproximación cuasi-estática y se
pueden despreciar otros efectos de propagación de ondas. De lo contrario, otros fenómenos
como radiación de los cables y efectos no lineales de los componentes circuitales del
phantom [91,109] podrían introducir una fuente de error en la medida que, dado el objetivo
de este estudio, se pretende reducir al máximo. La Fig. 3.7a muestra el modelo circuital
propuesto formado por cuatro impedancias complejas: Za y Zc emulan el flujo de corriente
transversal que fluye entre cada par de electrodos TX y RX, respectivamente, mientras Zb
y Zd simulan el flujo de corriente longitudinal a través del brazo. De forma simplificada,
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se ha considerado un esquema circuital simétrico y recíproco, es decir Za = Zc y Zb = Zd .
De acuerdo con resultados reportados por los autores en [52], la bioimpedancia del brazo
presenta una región dispersiva dominante hasta 1 MHz, por tanto, las impedancias Za
y Zb pueden representarse mediante un modelo de Debye de una única dispersión (ver
Fig. 3.7b) formado por una resistencia extracelular Rext , una resistencia intracelular Rint y
una capacitancia de membranaCm según las ecuaciones:
Za = Zc =
Rext,t(Rint,t +
1
jωCm,t )
Rext,t +Rint,t +
1
jωCm,t
(3.21)
Zb = Zd =
Rext,t(Rint,t +
1
jωCm,t )
Rext,t +Rint,t +
1
jωCm,t
(3.22)
donde los sufijos t y l denotan los flujos transversal y longitudinal, respectivamente.
Finalmente, el modelo completo puede verse en la Fig. 3.7c. Debe notarse que la estructura
de este modelo presenta ciertas similitudes con otros anteriormente propuestos en la
literatura [59, 93, 94], pero en este caso se han omitido las impedancias diagonales que
modelan los acoplos cruzados entre electrodos TX y RX y las impedancias que simulan
la interfaz electrodo-piel. Si bien estas impedancias ya fueron consideradas en el símil
previo de la piel como línea de transmisión, en esta ocasión han sido suprimidas con
el fin de lograr la mayor simplicidad posible. La razón es que el principal objetivo es
conseguir un prototipo físico fácil de construir y con el menor rango de error que sirva para
evaluar la validez de diferentes montajes experimentales, evitando así la incertidumbre
asociada al propio brazo humano. No obstante, sin pérdida de generalidad, la capacidad del
phantom propuesto para modelar la bioimpedancia y la atenuación del brazo será validada
posteriormente con medidas in-vivo.
Una vez que se tiene el modelo circuital que emula los caminos de corriente a través
del brazo, es necesario añadir al mismo las resistencias de entrada y salida de los equipos
de medida para obtener una expresión de atenuación realista con respecto al esquema
experimental usado. Dada la gran heterogeneidad de esquemas experimentales propuestos
en la literatura, no existe aún un consenso en cuanto a la caracterización del canal IBC
en términos de ganancia. Una expresión muy común es aquella basada en el cociente
de las tensiones en el extremo RX y TX (ver ecuaciones (3.10) y (3.20)), designada
como Gv. Desde el punto de vista experimental, con el fin de medir estos voltajes, el
equipo de medida usado tendrá inevitablemente un efecto en la medida. En la Fig. 3.8 al
modelo circuital propuesto se le ha añadido la resistencia de salida del generador, Rs, y la
resistencia de carga del equipo de medida, RL. Nótese que esta configuración corresponde
al caso en el que una sonda de osciloscopio se coloca en los pines TX y RX para medir
el voltaje en cada uno de ellos y obtener así la expresión de ganancia de voltaje. Sin
embargo, otros dispositivos frecuentemente usados por los autores como analizadores
de espectro vectoriales (VNA) y analizadores de espectro (ADE), hacen uso del modo
tracking generator para obtener una medida de transmisión en términos de una ganancia
de potencia, en adelante Gp. La correspondencia entre ambas medidas de ganancia no
siempre ha sido convenientemente considerada en la literatura, y por ende, puede suponer
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Figura 3.8 Modelo eléctrico circuital IBC con resistencias internas de los dispositivos de
medida Rs y RL cuando el voltaje medido es VTX y VRX , designados como (a) y
(b) respectivamente.
otra causa de discrepancia en los resultados observados. Dado además el hecho de que
puede existir una desadaptación de impedancias entre la resistencia de carga del dispositivo
de medida y la exhibida por el brazo humano, Gv puede diferir considerablemente de
Gp. Si bien es cierto que estas consideraciones pueden parecer obvias a priori, serán de
especial relevancia en las siguientes secciones de este documento, donde se analizarán los
resultados obtenidos con diferentes esquemas experimentales de medida. De acuerdo con
la Fig. 3.8, ambas expresiones de ganancia de voltaje y potencia pueden derivarse a partir
de las leyes de Kirchoff según:
Gv(dB) = 20log10
|VRX |
|VTX |
, (3.23)
Gp(dB) = Gv+10log10
Re(Zin)
Re(Zin)+RL
, (3.24)
donde VTX está relacionado con la fuente de voltaje, Vs, con RL, Rs y con la impedancia
Zin según la expresión:
VTX =Vs
ZinRL
ZinRL+Rs(Zin+RL)
. (3.25)
A su vez, la impedancia de entrada vista en el extremo TX, Zin, equivale a:
Zin =
Za(Zb+Zc+Zd)
Za+Zb+Zc+Zd
, (3.26)
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y el voltaje en el extremo RX puede expresarse como:
VRX = RLI3 , (3.27)
donde I3 es la corriente de salida (ver Fig. 3.8).
Las ecuaciones (3.23)-(3.27) han sido obtenidas mediante análisis circuital del modelo
propuesto en la Fig. 3.7a, cuya expresión matricial puede verse en (3.28).Vs0
0
=
Rs+Za −Za 0−Za Za+Zb+Zd+Zc −Zc
0 −Zc RL+Zc
I1I2
I3
 (3.28)
Los valores de los parámetros del modelo fueron obtenidos en base a un conjunto de
especificaciones relacionadas con la bioimpedancia y la ganancia de canal observada en el
brazo humano, de tal forma que:
• En el camino transversal, la impedancia Zin vista entre los electrodos TX fue determi-
nada a partir de resultados simulados por los autores en [52] haciendo uso del modelo
3D FEM del brazo humano introducido en la Sección 3.3, así como a partir de re-
sultados experimentales obtenidos por otros autores en la literatura [94,162,163].
Estos resultados muestran un comportamiento de bioimpedancia decreciente con la
frecuencia, presentando valores en el rango de kilohmios a bajas frecuencias como
kilohercios y valores en el rango de los ohmios conforme la frecuencia aumenta
hasta el orden de los megahercios.
• En el camino longitudinal, la señal IBC se atenúa conforme sigue su recorrido
a través del cuerpo humano. Por ello, los parámetros longitudinales del modelo
se determinaron con el fin de emular algunas de las características de atenuación
observadas en resultados experimentales obtenidos por los autores en [160]. De
forma específica, se han asumido dos consideraciones, por un lado, un rango de
magnitud de las pérdidas entre−20 y−30 dB para una longitud de canal de 5 cm, y
por otro lado, un máximo de ganancia en el rango de frecuencia comprendido entre
10 y 100 kHz.
En la Sección 5.2.3 de esta misma tesis se explica de forma detallada el proceso de
identificación de los parámetros del modelo circuital propuesto según las especificaciones
comentadas anteriormente, así como los detalles de implementación del protototipo físico
y los resultados de atenuación obtenidos con el mismo.
4 Montajes experimentales para la
caracterización del canal IBC
El hecho fundamental nunca falla; su prueba siempre es verda-
dera.
Michael Faraday
4.1 Introducción
La caracterización experimental del cuerpo humano como canal de comunicación ha
demostrado ser fuertemente dependiente de las condiciones ambientales y los métodos de
medida bajo los cuales se realizan los experimentos, dando lugar a desviaciones importantes
entre resultados reportados por unos autores y otros, impidiendo una comparativa formal
de los mismos. Asimismo, existe un conjunto heterogéneo de propuestas para abordar
diferentes cuestiones técnicas, por ejemplo, diversas estrategias para el aislamiento de las
tierras de los equipos electrónicos, el establecimiento diferencial de la señal, la adaptación
de la impedancia de los dispositivos a la de la piel humana, etc., dando lugar a una amplia
variedad de esquemas experimentales y montajes de medida. Igualmente, las medidas
reportadas han sido realizadas usando una amplia variedad de electrodos de diferentes
formas, materiales y tamaños, sin conocerse su influencia directa en la atenuación de la
señal [164]. Con respecto a las zonas corporales estudiadas, la mayoría de los resultados
experimentales publicados han sido obtenidos en el brazo humano, obviando otras partes
del cuerpo como piernas, espalda y torso, si bien trabajos recientes han reportado medidas
de atenuación en la cabeza [165, 166]. En cuanto a las frecuencias de funcionamiento,
no existe un consenso acerca de la banda de frecuencias óptima para la comunicación
IBC en sus dos principales categorías de acoplamiento galvánico y capacitivo, de forma
que no existe un espacio de diseño común para los transceptores IBC, que a menudo
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presentan frecuencias de funcionamiento dispares. Por otro lado, también cabe destacar
que el canal IBC depende de las propiedades electrofisiológicas y antropométricas de los
sujetos bajo estudio. De hecho, existe una dependencia implícita en la posición corporal y
los movimientos del sujeto, lo que dificulta aún más el proceso de medida, dando lugar
a variaciones a lo largo de diferentes sesiones experimentales. En esta tesis se presentan
dos montajes experimentales para sendas técnicas de acoplamiento galvánico y capacitivo
que han sido desarrollados con el fin de realizar un conjunto exhaustivo de medidas para
analizar cuestiones clave como las bandas de frecuencia óptimas, tipo de electrodo, longitud
de canal y distancia inter-electrodo, así como diferentes partes del cuerpo y posturas del
sujeto. El objetivo es analizar las principales variables IBC para ambos tipos de acoplo,
estableciendo así un conjunto de conclusiones prácticas que ayuden al diseño de montajes
experimentales más precisos. En los siguientes apartados se describen las condiciones
experimentales en las que se realizaron estas medidas, así como las características de los
dos montajes de medida implementados.
Por otro lado, también cabe destacar que existe una importante fuente de discrepancia
en la medida IBC que no ha sido suficientemente estudiada en la literatura y que está
relacionada con los efectos producidos por los propios dispositivos demedida y condiciones
experimentales externas. Así, se utilizan indistintamente esquemas experimentales que usan
diferentes equipos como osciloscopios y generadores de señal, analizadores de espectro
(ADE) [49, 167] y de redes vectorial (VNA) [168] y receptores específicamente diseñados
por los autores [169–171], cada uno de ellos con sus características electrónicas propias.
Por ello se requiere la armonización y clarificación de los montajes y métodos de medida
propuestos con el fin de establecer una metodología experimental que permita identificar
las características del canal IBC de una forma sistemática y precisa. De esta forma, algunos
aspectos técnicos que necesitan ser estudiados en profundidad son los que conciernen, por
un lado, al aislamiento de las tierras internas en los circuitos de medida, que a menudo se
acoplan de forma parásita al esquema experimental, dando lugar a configuraciones que
no se corresponden con esquemas capacitivos y galvánicos reales, y por otro, la posible
desadaptación de las impedancias internas de los equipos y la impedancia electrodo-
piel [172]. En este capítulo, se proponen un conjunto de montajes experimentales con los
que estudiar la influencia de diferentes esquemas de medida en la atenuación del canal
IBC, analizando cuestiones técnicas como el uso de baluns en diferentes configuraciones
y dispositivos alimentados a batería para el aislamiento de las tierras [173]; el efecto de la
resistencia de carga en la caracterización de la ganancia de voltaje y potencia, los diferentes
tipos de dispositivos, los efectos indeseados debido a los cables y conectores [174], etc.
En este sentido, con el fin de evitar la fuente de incertidumbre asociada al propio cuerpo
humano, cuyos mecanismos de transmisión se desconocen aún, y a su vez, la dificultad
para reproducir condiciones experimentales idénticas a lo largo de diferentes sesiones y
días, el estudio ha sido realizado haciendo uso del modelo eléctrico phantom descrito en
la Sección 3.4 de esta misma tesis. Dado que la ganancia experimental obtenida puede ser
corroborada fácilmente con simulaciones del modelo eléctrico equivalente, el phantom
nos ha servido como patrón a la hora de evaluar los efectos introducidos por los equipos
de medida, evitando así la mencionada incertidumbre asociada al cuerpo humano.
Se han implementado dos montajes experimentales para sendas técnicas de acopla-
miento galvánico y capacitivo con el fin de analizar algunos aspectos importantes de la
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Tabla 4.1 Características antropométricas de los sujetos bajo estudio.
Sujeto 1 (H) Sujeto 2 (M)
Altura 1.82 m 1.57 m
Peso 100 kg 50 kg
Longitud del brazo 65 cm 50 cm
Diámetro del brazo 9.5 cm 4.3 cm
Tabla 4.2 Características de los electrodos usados en la experimentación IBC.
Tipo Forma Material Tamaño Fabricación
I Circular AgCl (con gel conductor) 0.5 cm (radio) Comercial
II Cuadrado Aluminio 2cm×2cm Elaboración propia
III Cuadrado Cobre 2cm×2cm Elaboración propia
IV Cuadrado Cobre 3cm×3cm Elaboración propia
Figura 4.1 Imagen de los electrodos usados en la experimentación IBC.
comunicación IBC, tales como longitud de canal, distancia transversal entre electrodos,
rangos de frecuencia, influencia del tipo de electrodo, atenuación en diferentes zonas
corporales, etc. Para ello se seleccionaron dos sujetos voluntarios de ambos sexos (H y M)
con diferentes características antropométricas, las cuales están resumidas en la Tabla 4.1.
Se realizó un amplio conjunto de experimentos analizando cada uno de los parámetros
mencionados, dando lugar a más de 100 medidas para cada uno de los sujetos y tipo de
acoplamiento. Las medidas fueron obtenidas a lo largo de varios días, con el fin de probar
la viabilidad de los montajes implementados, así como de obtener una mayor significancia
estadística. Se han considerado también diferentes materiales y tamaños de electrodos, los
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Figura 4.2 Montaje experimental de medida (arriba) y configuración de los electrodos
sobre el cuerpo en el esquema experimental galvánico (abajo).
cuales fueron colocados en diferentes partes del cuerpo incluyendo brazos, piernas, torso
y espalda. Los electrodos empleados (tipos I-IV) pueden verse en la Fig. 4.1. A su vez, la
Tabla 4.2 resume las principales características de estos. Por último, cabe destacar que
los niveles de amplitud de las señales inyectadas al cuerpo humano fueron escogidos para
cumplir sobradamente con las regulaciones de seguridad establecidas por la Comisión
Internacional de Protección frente a la Radiación no Ionizante (ICNIRP, de sus siglas en
inglés) [57, 58].
4.2 Montaje experimental para acoplamiento galvánico
El montaje experimental propuesto para acoplamiento galvánico se muestra en la Fig. 4.2.
Está formado por un generador de señal GFG-8015G de GW Instek con una resistencia
de salida Rs = 50 Ω, un osciloscopio digital MSO6032A de Agilent Technologies Inc.
para la medida del voltaje con una resistencia de entrada Rin = 1MΩ, un par de baluns
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transformadores PT4 de Oxford Electrical Products y un par de electrodos TX y RX.
Los principales parámetros de medida para este montaje se muestran resumidos en la
Tabla 4.3. Los baluns fueron usados como estrategia de aislamiento de las tierras internas
del generador de señal y el osciloscopio con el fin de emular un esquema real de aco-
plamiento galvánico diferencial. Note que, sin el uso de estos baluns, la tierra interna de
estos dispositivos se acoplaría de forma parásita al esquema de comunicación, apareciendo
un camino directo cableado entre los dos electrodos de tierra del lado TX y RX, dando
lugar a medidas de atenuación erróneas. La longitud del canal, es decir, la distancia entre
electrodos TX y RX, se incrementó desde 5 hasta 15 cm en el caso de las medidas tomadas
en los brazos, y permaneció a una distancia fija de 10 cm para el resto de zonas corporales.
Se consideraron también diferentes distancias entre electrodos del mismo par, en adelante
distancia inter-electrodo. En la Fig. 4.2 puede verse en detalle la configuración de los
electrodos sobre el cuerpo, así como las diferentes distancias analizadas. Dado que el
principio de funcionamiento del acoplamiento galvánico está basado en una corriente
eléctrica que se inyecta a través de los electrodos TX y perturba un potencial eléctrico
medible en el extremo RX, la atenuación en el canal IBC se obtuvo según la expresión de
la ganancia de voltaje Gv definida en la ecuación (3.23) (Ver Sección 3.4).
Por otro lado, con el fin de evitar el efecto de la impedancia del electrodo-piel en
el extremo TX, se fijó un voltaje entre electrodos de 5 Vpp para todas las frecuencias
de estudio. El voltaje recibido se midió en el osciloscopio tras el balun en el extremo
RX, tal y como puede verse en la Fig 4.2. Con el objetivo de normalizar las medidas
obtenidas, se calcularon las pérdidas de inserción introducidas por este segundo balun
y los cables usados, mediante la conexión directa del balun al generador de señal y al
osciloscopio. Las pérdidas halladas fueron de 0.5 dB, las cuales fueron sustraídas del
resto de medidas realizadas sobre la piel. Otro aspecto considerado en este trabajo fue la
influencia de diferentes posiciones y movimientos del sujeto en la atenuación IBC. De
esta forma, se estudiaron tres posiciones corporales diferentes: con el sujeto sentado, de
pie y andando. El rango de frecuencias seleccionado fue de 10 kHz hasta 2 MHz. Por un
lado, las limitaciones inherentes a los dispositivos electrónicos y la frecuencia máxima
de operación de los baluns usados fueron una de las razones para la elección de este
rango. No obstante, cabe mencionar que esta es la banda común de frecuencias donde se
Tabla 4.3 Parámetros experimentales del montaje de acoplamiento galvánico.
Parámetro Valor
Sujetos Hombre (H), Mujer (M)
Amplitud de señal 5 Vpp
Rango de frecuencia 10 kHz - 2 MHz
Tipo de electrodos I, II, III, IV
Longitud de canal 5, 10, 15, 20, 25 cm
Distancia inter-electrodo 3, 5, 7, 9, 12, 15, 18 cm
Partes del cuerpo Brazos (A1A2, A1A3, A1A4),
torso (T1T2), piernas (L1L2), espalda
(B1B2)
Posición del sujeto De pie, sentado, andando
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Tabla 4.4 Parámetros experimentales del montaje de acoplamiento capacitivo.
Parámetro Valor
Sujetos Hombre (H), Mujer (M)
Potencia transmitida 0 dBm
Rango de frecuencia 1-100 MHz
Electrodos de señal I, II, III, IV
Electrodos de tierra IV
Partes del cuerpo Brazos (W1F1, W1F2, W1F3, W1F4)
torso (T1T2), piernas (A1A2), espalda
(B1B2)
Configuraciones de larga distancia T1B1, T1W1, T1F2, W1W2, W1A2
Posición del sujeto De pie, sentado, andando
produce el acoplamiento galvánico puro, pudiéndose despreciar otros efectos de radiación
de los cables y electrodos, los cuales empiezan a ser considerables conforme aumenta
la frecuencia de funcionamiento. Por último, la distancia máxima de canal estudiada fue
de 25 cm debido a las restricciones de voltaje máximo establecidas en los estándares de
seguridad y la sensibilidad del osciloscopio utilizado.
4.3 Montaje experimental para acoplamiento capacitivo
El montaje propuesto para acoplamiento capacitivo se muestra en la Fig. 4.3 y está formado
por un analizador de espectro (ADE) FSL18 de Rohde & Schwarz con una resistencia
interna de entrada RL = 50 Ω, un par de baluns FTB-1-1+ de Minicircuits Inc., dos elec-
trodos de señal (S) y dos electrodos de tierra (G). Los parámetros de medida establecidos
para este setup se encuentran resumidos en la Tabla 4.4. En este caso, el mismo dispositivo
ADE lanza y recoge la señal haciendo uso del modo tracking generator en medida de
transmisión directa. De nuevo, los baluns permitieron aislar la tierra interna común a los
dos puertos de entrada y salida, logrando así un esquema real de transmisión capacitivo.
Con respecto a los electrodos de señal, se usó el mismo conjunto de electrodos I-IV
mostrados en la Fig. 4.1. Como electrodo de tierra se escogió el electrodo tipo IV. La
distancia entre los electrodos S yG en ambos extremos TX yRX fue de 3 cm. Los electrodos
se colocaron sobre los brazos a distancias de 15, 30, 45 y 125 cm correspondientes a las
configuraciones W1F1, W1F2, W1F3 y W1F4 de la Fig. 4.3. Además de estas, se probaron
otras configuraciones con distancias más largas, cubriendo diferentes zonas corporales
desde el torso a la espalda (T1B1), del torso a la muñeca (T1W1), del torso al antebrazo
(T1F2), de la muñeca a la rodilla (W1A2) y de la muñeca a la muñeca (W1W2). En este
caso, las longitudes de canal dependen de las características antropométricas del sujeto, y
fueron medidas siguiendo el camino corporal entre electrodos TX y RX para el sujeto M.
Los electrodos de tierra permanecieron flotantes en el aire separados una distancia del
suelo entre 15 y 135 cm, dependiendo de la posición de los electrodos y la configuración
estudiada, según puede verse en dicha figura. Por otro lado, con respecto a la caracterización
del canal, dado que se realizó una medida de transmisión directa mediante la funcionalidad
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Figura 4.3 Montaje experimental de medida (arriba) y configuración de los electrodos
sobre el cuerpo en el esquema experimental capacitivo (abajo).
del tracking generator de un equipo ADE, la curva de atenuación en modo capacitivo se
calculó como un cociente de potencia según la expresión de Gp de la ecuación (3.24) (Ver
Sección 3.4). La potencia transmitida PTX fue ajustada a la máxima potencia disponible
en el ADE, correspondiente a 0 dBm. La Fig. 4.3 muestra la configuración geométrica de
los electrodos y su conexión al ADE y a la piel.
El valor inicial de frecuencia fue establecido en 1 MHz, ya que por debajo de esta la
calidad de la señal generada por el ADE era muy pobre, impidiendo así la repetibilidad de
las medidas. Con respecto al límite superior, se escogió un valor de 100 MHz. Destaca
la diferencia con respecto al rango elegido para acoplamiento galvánico, en el que la
frecuencia máxima de estudio fue de 2 MHz. Esta diferencia se debe, según se ha explicado
en anteriores apartados, a la naturaleza eléctrica de cada tipo de acoplamiento [50]. Además,
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se eligió una frecuencia límite de 100MHz para mitigar otros efectos como el efecto antena
del propio cuerpo humano [97] y otras radiaciones e interferencias externas [175]. Por esta
razón, los baluns usados en este caso presentan un rango dinámico entre 0.2 y 500 MHz.
Por último, se realizó una calibración en respuesta convencional usando las funcionalidades
del ADE para compensar los efectos sistemáticos asociados a los dispositivos externos del
test de medida, es decir, los baluns y los cables.
4.4 Análisis de la influencia del montaje experimental en la medida
IBC
Con el fin de determinar la influencia de diferentes esquemas y condiciones de medida en
la caracterización del canal IBC, se han diseñado e implementado un conjunto de montajes
experimentales para analizar cuestiones como el aislamiento de las tierras, la resistencia
de carga, el efecto de los cables y el tipo de dispositivo de medida usado. A continuación,
se describen de forma detallada los montajes propuestos, clasificados en función de la
variable estudiada.
4.4.1 Aislamiento de las tierras
Cuando los dispositivos que se usan para la caracterización del canal IBC están conectados
a la toma de corriente, es preciso establecer una estrategia de aislamiento de las tierras
internas para evitar un camino directo cableado entre estas, el cual daría lugar a medidas
de atenuación erróneas que no se corresponden con esquemas galvánicos y capacitivos
reales [91,93]. Una de las estrategias más usadas en la literatura es el uso de transformadores
baluns, que aíslan los puertos TX y RX de la tierra interna y permiten el paso a una
configuración de señal diferencial [49, 94, 110, 160]. Sin embargo, no se han estudiado
aún sus posibles efectos en la medida del canal IBC galvánico. Además, tampoco se ha
realizado una comparación con otras alternativas posibles, como es el uso de dispositivos
alimentados a batería, a excepción de un trabajo reciente en [176]. En la Fig. 4.4 y 4.5 se
muestran los diferentes montajes propuestos para el análisis de esta cuestión: el montaje A
usa dispositivos conectados a la toma de corriente, en concreto, un generador de señal
33500B y un osciloscopio digital MSO6032A, ambos de Agilent Technologies Inc. De
forma alternativa, el montaje B fue implementado usando dispositivos alimentados a
batería. A continuación, se describen con mayor detalle las características de cada uno de
estos montajes:
• Montaje experimental A: este montaje presenta a su vez cuatro configuraciones
diferentes en función de la posición del balun en los extremos TX y RX. Dado el
rango de frecuencia de estudio en el caso de acoplamiento galvánico, se usaron un
par de baluns transformadores PT4 de Oxford Electrical Products con un ancho de
banda de 2 MHz.
– Montaje experimental A1 (]earth-grounded): fue diseñado para calcular la
atenuación en el canal IBC cuando las tierras no están aisladas. No hace uso de
ningún balun y las tierras internas del generador de señal y el osciloscopio están
acopladas. Con respecto al modelo eléctrico equivalente del phantom usado,
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el montaje A1 se corresponde con un esquema circuital en el que Zb 6= Zd , ya
que en efecto Zd ha sido cortocircuitada.
– Montaje experimental A2 (]balunTX): dispone de un único balun en el
extremo TX.
– Montaje experimental A3 (]balunRX): dispone de un único balun en el
extremo RX.
– Montaje experimental A4 (]balunTX&RX): dispone de un par de baluns
tanto en el extremo TX como en el RX.
• Montaje experimental B (]battery-powered): fue propuesto con el objetivo de
eliminar el acoplo de las tierras internas de los dispositivos TX y RX sin el uso de
baluns. En concreto, se implementó con este fin un transmisor portable basado en
un sintetizador digital de frecuencia (DDS), chip AD9834 de Analog Devices, el
cual fue configurado mediante un microcontrolador PIC18LF2431 de Microchip
Corp. para la generación de la señal transmitida. Para obtener un valor constante
de tensión a la salida del DDS, se añadió una etapa de amplificación basada en
amplificadores operacionales. Con respecto a la medida de voltaje en el extremo RX,
se usó un osciloscopio portable Handyscope HS3 de TiePie Engineering conectado
a un ordenador portátil funcionando a batería.
Los cables y conectores usados en cada montaje se muestran en la Fig. 4.4 y 4.5. Se
muestran también los esquemas circuitales equivalentes para cada uno de los montajes
propuestos. El voltaje de transmisión fue de 3 Vpp, que cumple sobradamente con las
recomendaciones de seguridad establecidas en [57, 58].
4.4.2 Efecto de cables y conectores
Los cables y conectores tienen un efecto inevitable en el proceso de medida. A menudo,
sus discontinuidades tienden a atenuar la señal y a radiar parte de esta conforme aumenta
la frecuencia de trabajo, limitando así el rango de estudio. Por esta razón es deseable
minimizar su influencia con el fin de usar cables y conexiones óptimas en términos de
atenuación en el canal. Sin embargo, el análisis de la influencia de estos elementos no es
inmediato, ya que a menudo quedan enmascarados junto con otros efectos producidos por
el propio cuerpo humano, dificultando la distinción de los mismos. En este caso, gracias al
uso del modelo eléctrico circuital phantom, se ha podido discriminar el efecto de cables y
conectores mediante la comparación con las simulaciones del modelo, para distintos tipos
de cables y conectores. En concreto, se han analizado tres tipos de elementos: una sonda de
osciloscopio (10073C de Agilent), un cable coaxial adaptado a 50Ω y latiguillos comunes,
todos ellos en el extremo RX del montaje experimental A1. La razón de la elección de este
montaje se debe a que no usa baluns, y por tanto, no existe una limitación en frecuencia
de 2 MHz, como sí ocurre con los montajes A2-A4. De esta forma se puede analizar la
respuesta en frecuencia del phantom a frecuencias más altas hasta 10 MHz. También se
analizó la influencia de dos valores diferentes de resistencia de carga (50 Ω y 1 MΩ) en
recepción para los distintos cables mencionados.
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Figura 4.4 Montajes A1-A4: conjunto de montajes experimentales propuestos para el
estudio de diferentes estrategias de tierra en IBC con dispositivos conectados a
la toma de corriente. Se presentan también los circuitos eléctricos equivalentes.
Figura 4.5 Montaje experimental B y su diagrama circuital equivalente para el estudio de
diferentes estrategias de tierra en IBC con dispositivos alimentados a batería.
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Figura 4.6 Montajes experimentales C y D con analizador de espectro y VNA, respecti-
vamente, ambos adaptados a 50 Ω. A su vez, cada montaje fue configurado
usando tres estrategias de tierra diferentes: sin baluns, con un balun en el puerto
TX, y con dos baluns en ambos puertos TX y RX. Estas tres alternativas se han
designado en la figura con las etiquetas 1), 2) y 3).
4.4.3 Resistencia de carga
Otro asunto a considerar en la caracterización experimental del canal IBC se refiere a
la resistencia de entrada de los dispositivos de medida y transceptores usados. En la
literatura, se han considerado indistintamente dispositivos con resistencias de entrada de
1 MΩ y 50 Ω [91, 94, 160] sin un análisis previo de su posible influencia en la medida
de la atenuación IBC. En el caso concreto del acoplamiento galvánico, la impedancia
vista antes y después del dispositivo de medida es aquella de la interfaz electrodo-piel,
la cual es dependiente con la frecuencia [52, 94, 162, 163, 177]. Por lo tanto, el uso de
equipos electrónicos adaptados a 50 Ω puede ser una opción desafortunada si existe una
desadaptación de impedancias con respecto a la mostrada por la piel. Es por tanto necesario
realizar un estudio más completo acerca de la influencia de esta resistencia en la medida
de la atenuación corporal. El osciloscopio digital usado en este trabajo permite seleccionar
la resistencia de entrada RL entre dos valores posibles de 50 y 1 MΩ. Con el fin de
analizar estas cuestiones, el montaje experimental A2 fue elegido para estudiar el efecto
de la resistencia de carga RL en la ganancia medida, considerando ambas definiciones de
ganancia de voltaje y potencia.
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4.4.4 Analizadores de espectro y vectorial de redes
Los autores a menudo han recurrido a dispositivos RF como analizadores de espectro
(ADEs) y analizadores vectoriales (VNAs) para la caracterización de las pérdidas en el
canal IBC, especialmente en el caso de acoplamiento capacitivo, pero también para la
configuración galvánica [94,100]. Para esta última técnica, también se han reportado otros
montajes con generadores de señal y osciloscopios [91, 93, 160]. Una diferencia principal
existente entre ambos es la resistencia de entrada que presentan, normalmente de valor
1 MΩ en el caso de los osciloscopios y de 50 Ω en el caso de los dispositivos RF como
ADEs y VNAs. Además, la ganancia del canal suele computarse a través de un cociente
de voltaje y otro de potencia, respectivamente para cada dispositivo, lo que impide con
frecuencia la comparación de los resultados obtenidos por unos autores y otros. En este
trabajo se ha obtenido experimentalmente la ganancia mostrada por el modelo circuital
phantom tanto con un osciloscopio como con un ADE y un VNA, a efectos comparativos.
Como estos dispositivos además presentan conexión a la toma de corriente también se han
analizado diferentes estrategias de tierra. La Fig. 4.6 muestra los montajes implementados:
el montaje experimental C (]spectrumanalyzer) usa un analizador de espectro FSL de
Rohde & Schwarz, mientras que el montaje experimental D (]VNA) usa un analizador de
red vectorial 8712ES de Hewlett-Packard, ambos con puertos de entrada y salida adaptados
a 50 Ω. Dado el rango de operación de este último dispositivo, a partir 300 kHz, se optó
por un par de baluns FTB-1-1*C15+ de Minicircuits Inc. con un ancho de banda de 0.2 a
500 MHz. La potencia disponible en el puerto de salida fue seleccionada igual a 0 dBm
y se usaron un par de cables coaxiales terminados en conectores SMA. Con el fin de
normalizar las pérdidas de inserción introducidas por estos, se realizó una calibración en
respuesta convencional haciendo uso de la funcionalidad interna de los dispositivos ADE
y VNA.
5 Resultados y discusión
The opposite of a correct statement is a false statement. But the
opposite of a profound truth may well be another profound truth.
Niels Bohr
5.1 Introducción
En este capítulo se describen los resultados derivados de la investigación realizada en
esta tesis. En primer lugar se presenta una primera sección en la que se muestran los
resultados de las simulaciones realizadas con los modelos de canal corporal propuestos,
entre los que se encuentran por este orden, el modelo de la piel como línea de transmisión
de parámetros distribuidos, el modelo 3D computacional FEM del brazo humano y el
modelo circuital físico o “phantom”. Con el primer modelo descrito en la Sección 3.2, se
ha obtenido una relación para la constante de propagación en el medio en función de las
características bioeléctricas de la piel tales como la admitancia transcutánea, a partir de
la cual se han podido obtener resultados de atenuación y dispersión en el canal IBC así
como simulaciones sobre el compromiso existente entre el régimen binario y la tasa de
error para diferentes esquemas de modulación digitales. Con el modelo computacional
3D FEM del cuerpo humano descrito en la Sección 3.3 se han logrado simulaciones de
variables relacionadas con los mecanismos eléctricos subyacentes en los tejidos corporales
y las propiedades dieléctricas de estos, tales como bioimpedancia, distribución de campo
eléctrico y de corriente eléctrica. A su vez, estos comportamientos han sido validados a
partir de resultados de atenuación específica corporal en función de parámetros como la
longitud de canal y la distancia inter-electrodo. Por último, se muestran las simulaciones
obtenidas con el tercer modelo físico phantom descrito en la Sección 3.4 para el ajuste de
sus parámetros transversales y longitudinales en base a especificaciones de bioimpedancia
entre los electrodos y la característica de atenuación en el canal, respectivamente. Una vez
identificados los parámetros del circuito, se presenta un apartado con los detalles de la
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implementación del mismo y su validación con resultados experimentales obtenidos en el
brazo humano.
La segunda sección de este capítulo comprende los resultados experimentales obtenidos
con los montajes de medida descritos en la Sección 4.2 y 4.3 para sendas técnicas de
acoplamiento galvánico y capacitivo, respectivamente. Los resultados abarcan un análisis
exhaustivo de diferentes variables en la caracterización del canal corporal, tales como la
variabilidad existente entre diferentes sesiones experimentales, la longitud de canal, la
distancia inter-electrodo, el tipo de electrodo usado, así como diferentes partes del cuerpo
y posiciones del sujeto, entre otras.
Por último, este capítulo presenta una tercera y última sección en la que se muestran los
resultados obtenidos del análisis de la influencia del montaje experimental y las condiciones
de medida en la atenuación IBC haciendo uso de los esquemas de medida introducidos
en la Sección 4.4. En concreto, esta sección se divide en diferentes apartados atendiendo
al aspecto técnico analizado, como diferentes estrategias de aislamiento de las tierras
internas, el efecto de cables y conectores, la resistencia de carga y el uso de diferentes
dispositivos como analizadores de espectro y de redes.
Al final de cada sección se presenta también un apartado final de comparación y discusión
en el que se resaltan los principales hallazgos encontrados y se realiza una comparativa a
modo de resumen de los diferentes resultados obtenidos.
5.2 Resultados de simulación de los modelos IBC
5.2.1 Modelo de la piel como línea de transmisión
El modelo de la piel como símil de línea de transmisión (Ver Fig. 3.2 de este mismo
documento) ha sido validado con resultados experimentales publicados por otros autores en
la literatura. Para hallar la constante de propagación del sistema IBC conformado por la piel
humana los valores de G y B asociados a la admitancia transcutánea fueron reemplazados
en la ecuación (3.3). Con el fin de obtener el valor del único parámetro Ru desconocido
en el modelo se llevó a cabo un proceso básico de identificación de parámetros: se halló
primero el valor de Ru que mejor se ajustaba a un conjunto inicial de datos experimentales
reportados por Lin et al. en [62], obteniéndose la cifra de 150±50Ω. Posteriormente se usó
este mismo valor de Ru para validar el modelo con otro conjunto de datos experimentales
independientes del primero reportados por Xu et al. y Ruiz & Shinamoto en [178] y [179],
respectivamente. Se eligieron estos datos experimentales publicados en la literatura por
diferentes autores con el fin de comprobar la capacidad del modelo a la hora de emular
comportamientos obtenidos con diferentes condiciones experimentales, como varios rangos
de frecuencia, longitudes de canal y distintos tipos de electrodos. En cuanto a este último,
la impedancia Ze equivalente del electrodo fue modelada como un circuito ReCe con
valores publicados en [47,59] para dos materiales como AgCl y cobre, según se explicó
en la Sección 2.4. A continuación se muestran los resultados obtenidos de la simulación
del modelo de línea de transmisión propuesto, entre los que se encuentran resultados de
atenuación, dispersión y probabilidad de error para diferentes esquemas de modulación
digitales.
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Figura 5.1 Comparación de resultados simulados del modelo de la piel como línea de
transmisión (trazo continuo) con resultados experimentales (círculos) reporta-
dos en la literatura por Lin et al. en [62] para electrodos de AgCl y una longitud
de canal de 15 cm.
Atenuación
Como ya se ha explicado, la validación del modelo se realizó mediante la comparación
de los resultados de atenuación simulados con medidas obtenidas por distintos autores
bajo diferentes condiciones experimentales. La Fig. 5.1 muestra la comparación entre
los resultados simulados con el modelo y los resultados experimentales obtenidos para
acoplo capacitivo por Lin et al. con electrodos de AgCl y una distancia de canal de
15 cm [62]. La Fig. 5.2 compara los resultados simulados con los obtenidos por Xu et
al. [178] y Ruiz & Shinamoto [179] para acoplo capacitivo con electrodos de cobre y
dos distancias de canal de 15 y 20 cm. Puede verse que existe un buen ajuste entre los
resultados predichos por el modelo y los reportados en la literatura, teniendo en cuenta
las variaciones debidas al uso de diferentes montajes de medida. Además de esto, las
propiedades eléctricas de la piel pueden variar no sólo entre diferentes personas, sino
también para la misma persona a lo largo de varias sesiones experimentales debido a
cambios en la temperatura y la hidratación del individuo [129]. De esta forma ha quedado
probada la capacidad del modelo para adaptarse a diferentes respuestas de atenuación
obtenidas en varias configuraciones experimentales a través del parámetro Ru .
No obstante, aunque los resultados simulados han mostrado la viabilidad del modelo a
la hora de reproducir diferentes respuestas de atenuación del medio IBC en función de
variables como el material de electrodo usado, a través del coeficiente de reflexión que
modela la interfaz electrodo-piel, y la distancia de canal, dada la naturaleza distribuida del
modelo, este sólo se ajusta a resultados experimentales obtenidos en modo capacitivo. Una
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Figura 5.2 Comparación de resultados simulados del modelo de la piel como línea de
transmisión (trazo continuo) con resultados experimentales reportados en la
literatura por Xu et al. [178] y Ruiz & Shinamoto [179] para electrodos de
cobre y una longitud de canal de 15 y 20 cm, respectivamente.
posible explicación es que el modelo propuesto como símil de línea de transmisión emula
mejor los mecanismos de propagación de este tipo de esquema, basado esencialmente en el
acoplo de ondas de voltaje a través de la superficie del cuerpo humano. Posteriormente, con
el fin de emular las características de ambos tipos de acoplamiento galvánico y capacitivo,
el modelo fue modificado según puede verse en la Fig. 3.3. De esta forma, se ha conseguido
identificar una constante de propagación para cada tipo de esquema considerado, teniendo
en cuenta en cada caso la configuración diferencial y los acoplos con la tierra externa. Con
el objetivo de validar los resultados simulados con estos modelos adaptados para cada
tipo de acoplamiento, se realizaron un conjunto de medidas experimentales haciendo uso
de los montajes descritos en la Sección 4.2 y 4.3. El objetivo era corroborar los modelos
con medidas obtenidas por los propios autores, evitando así las discrepancias observadas
entre diferentes resultados reportados en la literatura a consecuencia de la diversidad de
montajes y condiciones experimentales usadas.
De esta forma, la Fig. 5.3 muestra los resultados de atenuación simulados para aco-
plamiento galvánico, sustituyendo el valor de la admitancia Y ′skin en la expresión de la
constante de propagación γ asociada a este tipo de acoplamiento, con la que se obtiene
finalmente la atenuación Gv en el medio IBC. Los resultados mostrados fueron obtenidos
usando el montaje experimental para acoplamiento galvánico de la Fig. 4.2 con electrodos
tipo I y varias distancias de canal de 5, 10 y 15 cm. Asimismo, las medidas fueron tomadas
a lo largo de varios días con el fin de determinar la repetibilidad de las mismas en diferentes
sesiones experimentales. Como puede verse en la Fig. 5.3, la desviación encontrada fue de
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Figura 5.3 Comparación de resultados simulados del modelo de la piel como línea de
transmisión adaptado para acoplamiento galvánico (trazo continuo) con resul-
tados experimentales obtenidos por los autores para diferentes distancias de
canal de 5, 10 y 15 cm y varios días (marcadores) con electrodos tipo I.
±2 dB, cifra que se encuentra dentro del rango de error reportado por otros autores [91,93].
El modelo presenta un buen ajuste en el rango comprendido entre 50 y 200 kHz, obser-
vándose un máximo de ganancia en torno a 10-40 kHz. Este pico no siempre ha sido
reportado por otros autores, que en ocasiones han mostrado curvas de ganancia con una
característica inversa a la aquí obtenida, es decir, creciente con la frecuencia [59, 91].
Como se ha resaltado anteriormente, las causas de esta discrepancia pueden deberse a la
variación de las propiedades dieléctricas de la piel para unos sujetos y otros en función de
variables como la temperatura y la humedad. Por otro lado, la discrepancia observada para
frecuencias inferiores a 50 kHz, donde el modelo exhibe una fuerte atenuación, puede
deberse a la discontinuidad que este presenta a frecuencia cero, como consecuencia del
uso de parámetros dieléctricos convencionales [118]. Estos hallazgos ponen de manifiesto
la necesidad de modelos personalizados que permitan explicar las diferencias exhibidas
en las curvas de atenuación de unos sujetos y otros. Con respecto a la dependencia de la
ganancia con la longitud de canal, los resultados obtenidos para tres distancias de 5, 10 y
15 cm se muestran en la Fig. 5.3 en el rango de 10 a 200 kHz, en la que puede verse que la
atenuación crece conforme aumenta la distancia. De hecho, los valores de señal recibidos
para distancias mayores de 20 cm se encuentran por debajo del nivel de ruido del montaje
usado (-85 dBm), de forma que no pudieron ser captadas con precisión en el extremo RX.
Los resultados experimentales para estas tres distancias se ajustan bien a los predichos
por el modelo, que como símil de línea de transmisión a través de la piel muestra una
dependencia lineal de la atenuación con la distancia. Esta dependencia no siempre ha sido
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suficientemente analizada por otros autores en la literatura, que a menudo presentaban
resultados para una única longitud de canal, como en [91], dónde sólo se consideró una
separación entre electrodos de 6 cm. En [93] se consideraron distancias más largas de 20,
40, 90 e incluso 100 cm, sin embargo, los resultados de atenuación no mostraron ninguna
dependencia explícita con dicha variable y los valores reportados se encuentran en el
mismo rango de magnitud a pesar del aumento significativo de la longitud de canal. Esta
discrepancia puede explicarse debido a la falta de una estrategia de aislamiento de las tierras
internas cuando se usan dispositivos de medida conectados a la toma de corriente, dando
lugar a esquemas de transmisión erróneos que no se corresponden con configuraciones
galvánicas realistas. En conclusión, de acuerdo con nuestros resultados, el acoplamiento
galvánico presenta un rango de funcionamiento óptimo a bajas frecuencias, donde pueden
despreciarse efectos de radiación indeseados y aparece un máximo de ganancia. Al mismo
tiempo, dado que la atenuación ha demostrado ser un parámetro fuertemente dependiente
de la distancia entre electrodos, dicha distancia ha sido establecida como una de las varia-
bles clave de diseño en el acoplamiento galvánico. Los resultados experimentales junto
con los arrojados por el modelo sugieren una distancia máxima de 15 cm, la cual puede
no ser suficiente para cubrir distancias corporales más largas en función de los requisitos
de posicionamiento de los sensores corporales en determinadas aplicaciones biomédicas.
También cabe decir que el objetivo del montaje propuesto era analizar el canal corporal
mediante el barrido en frecuencia de las principales variables de diseño en los sistemas IBC
de una forma sencilla y precisa. Sin embargo, de cara al diseño de un prototipo transceptor
IBC, sería interesante diseñar nuevas etapas amplificadoras con el fin de lograr el aumento
del alcance de la comunicación. Note que estas consideraciones están fuera del alcance
del modelo propuesto, cuyo objetivo es poder analizar la dependencia de la atenuación
IBC con distintas variables de la comunicación para ambos tipos de acoplamiento, a pesar
de otros efectos no deterministas como la radiación, interferencias externas, componentes
de propagación multicamino, etc. que no han sido consideradas en el modelo propuesto.
En el caso de acoplamiento capacitivo, la constante de propagación γ asociada a este
tipo de acoplamiento ha sido calculada haciendo uso de la expresión (3.14). El modelo
adaptado tiene en cuenta dos capacidades de acoplo Ca entre ambos dispositivos TX y
RX y con la tierra externa. El valor de esta capacidad es fuertemente dependiente de
las condiciones externas y la presencia de otras señales interferentes o ruido externo. Se
consideró un valor de 5 pF según los datos publicados en [97]. A su vez, para estimar el
efecto de la capacidad distribuida de acoploCad entre cada punto de la piel y el espacio
exterior, se consideró una distancia de 0.8 m entre la persona y el suelo. A efectos de
validación del modelo propuesto, se realizaron medidas experimentales para acoplamiento
capacitivo haciendo uso del montaje experimental mostrado en la Fig. 4.3 con electrodos
de tipo III y diferentes longitudes de canal de 15, 30, 45, 125 y 150 cm. La comparación
de los resultados simulados y los experimentales se presentan en la Fig. 5.4, donde puede
verse que la atenuación asociada a esta técnica presenta un perfil paso banda entre 1 y
100MHz. A partir de esta frecuencia las medidas empiezan a estar fuertemente incorreladas
posiblemente debido a efectos de radiación y atenuación de los cables y electrodos, así
como al efecto antena del cuerpo humano [180]. Note que el rango de frecuencia de estudio
en este caso es considerablemente mayor que en el caso de acoplamiento galvánico. El
motivo se debe a que en el acoplamiento capacitivo parte de la señal se transmite mediante
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Figura 5.4 Comparación de resultados simulados del modelo de la piel como línea de
transmisión adaptado para acoplamiento capacitivo (línea continua) con resul-
tados experimentales obtenidos por los autores para diferentes distancias de
canal de 15, 30, 45, 125 y 150 cm (línea discontinua) con electrodos tipo III.
ondas superficiales a través del cuerpo humano, y otra parte se acopla a través de un segundo
camino de retorno a través de la tierra externa. Puede verse que la validez del modelo
propuesto se limita a 80 MHz aproximadamente, valor a partir del cual la atenuación
simulada tiende a un valor constante, en lugar de decrecer hasta los 100 MHz como ocurre
con los resultados experimentales. Esta discrepancia a altas frecuencias podría explicarse
no sólo por la influencia de cables y electrodos, como se explicó anteriormente, sino
también debido a que los valores de las capacidades de acoploCa yCad fueron escogidas
de la literatura como valores constantes cuando posiblemente presenten una característica
más compleja con la frecuencia. Sin embargo, a excepción de unos pocos trabajos, el
efecto asociado a estas capacidades de acoplo no ha sido suficientemente analizado en
la literatura, echándose en falta estudios más exhaustivos sobre los acoplos externos y
su posible efecto en la atenuación de la señal. Con respecto a la distancia de canal, un
resultado interesante es que la atenuación demostró ser independiente de esta, al contrario
que en el caso de acoplamiento galvánico. De hecho, la diferencia en la atenuación medida
para la menor y la mayor distancia consideradas se encuentra entre 10 y 15 dB para el caso
de acoplamiento capacitivo, mientras que en el caso de acoplamiento galvánico se obtienen
los mismos incrementos de atenuación para distancias de tan sólo 5 cm. La Fig. 5.4 muestra
simulaciones del modelo para las distancias de 15 y 150 cm. También cabe decir que
conforme aumenta la distancia y la frecuencia, las medidas presentan efectos de resonancia
más pronunciados. Del análisis de estos resultados puede concluirse que la técnica de
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acoplamiento capacitivo no parece estar principalmente influenciada por el camino de señal
que se establece a través de los tejidos corporales, que han demostrado ser linealmente
dependientes con la distancia en términos de ganancia, sino por el segundo camino de
retorno capacitivo a través del aire, a través del cual se logran valores de atenuación
menores incluso para distancias de canal más largas.
Dispersión
La dispersión dieléctrica se debe a la dependencia de la permitividad dieléctrica de un
material con la frecuencia. Con respecto a la piel y otros tejidos del cuerpo humano, esta
dependencia puede verse en la Fig. 2.1 de la Sección 2.2, según los datos reportados
en [118]. Este valor de dispersión puede caracterizarse cuantitativamente por la constante
de fase β ′ en (3.7), a partir de la cual puede obtenerse a su vez la velocidad de fase de
una onda que se desplaza a través de la piel según la ecuación (3.11). Como consecuencia
de la dependencia frecuencial de la velocidad de fase, los pulsos transmitidos sufren un
ensanchamiento conforme se desplazan a través de un medio dispersivo degradando la
señal. En el caso de comunicaciones digitales, este fenómeno limita el régimen binario del
sistema, de ahí que la atenuación y la dispersión constituyan dos de los parámetros clave
en el diseño de los sistemas IBC, a pesar de que el segundo apenas haya sido estudiado en
la literatura. En este caso se ha utilizado el modelo de la piel como línea de transmisión
propuesto en este trabajo para analizar el efecto de este parámetro en la señal recibida.
Con el fin de evaluar el efecto de atenuación y dispersión en el canal IBC en el domi-
nio temporal, se simularon varias secuencias de ráfagas de pulsos gaussianos y pulsos
cuadrados propagándose a través del modelo de línea de transmisión de la piel. De esta
forma, los pulsos de anchura τ se han considerado como señales de voltaje transmitidas en
x= 0. Para obtener la señal recibida en el dominio temporal, se calculó la transformada
inversa de Fourier de (3.7) en x = l. Se consideraron dos pulsos de anchuras diferentes
de 1 µs y 10 ns y tres longitudes de canal de 10, 20 y 30 cm para electrodos de cobre.
Se comprobó que las señales recibidas eran los mismos pulsos gaussianos y cuadrados
pero atenuados y ensanchados. Las simulaciones obtenidas se muestran en la Fig. 5.5
y 5.6. A efectos de representación, se ha considerado la misma referencia temporal para
los pulsos transmitidos y recibidos, obviando el retraso existente entre ellos por el efecto
de la propagación a través del canal. Los retrasos encontrados para los pulsos de anchura
1 µs y 10 ns para una longitud de canal de 20 cm fueron respectivamente 20 µs y 50 ns.
Puede verse que el efecto dispersivo es mayor conforme la distancia de canal aumenta,
como han subrayado otros autores [97, 181, 182]. Como conclusión, este análisis muestra
que la anchura τ de los pulsos transmitidos es un parámetro de diseño principal en los
sistemas IBC, dada la naturaleza dispersiva de los tejidos corporales. De la misma forma,
los pulsos más anchos se ven más afectados por este efecto dispersivo que los pulsos más
cortos [183,184]. Por el contrario, la tasa de datos que puede conseguirse usando pulsos
más anchos es menor por lo que será necesario llegar a un compromiso según los requisitos
de cada aplicación.
Esquemas de modulación
El impacto del canal IBC en comunicaciones digitales puede analizarse mediante la
simulación del modelo de la piel como línea de transmisión propuesto. De esta forma,
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Figura 5.5 Resultados simulados de atenuación y dispersión para un pulso gaussiano de
anchura 1 µs y 10 ns que se propaga a través de la piel a diferentes distancias
de 10, 20 y 30 cm. TX se refiere al pulso transmitido en x= 0.
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Figura 5.6 Resultados simulados de atenuación y dispersión para un pulso cuadrado de
anchura 1 µs y 10 ns que se propaga a través de la piel a diferentes distancias
de 10, 20 y 30 cm. TX se refiere al pulso transmitido en x= 0.
es posible evaluar el rendimiento del sistema IBC considerando diferentes esquemas de
modulación, tasas binarias y distancias entre electrodos. A pesar de que la mayoría de las
aplicaciones biomédicas de monitorización de variables fisiológicas requieren tasas de
datos no muy elevadas [9, 185], también se han propuesto nuevas aplicaciones y sistemas
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Figura 5.7 Evolución de la BER frente al régimen binario Rb en Mbps para diferentes es-
quemas de modulación y dos longitudes de canal de 25 y 30 cm. Los resultados
simulados se representan mediante marcadores junto con la curva de mejor
ajuste (línea continua).
IBC de banda ancha que requieren una tasa de datos mayor [80,186–189]. En esta sección
se analiza el compromiso existente entre el regímen binario Rb y la tasa de error binaria
(BER) en el canal IBC para diferentes esquemas de modulación digitales.
Como en las secciones previas, se ha usado MATLAB para filtrar la señal modulada
inyectada en el extremo TX con el filtro limitado en banda conformado por la piel humana,
dado por (3.9). Los símbolos transmitidos han sido conformados como pulsos raíz cuadrada
de coseno alzado para minimizar la interferencia entre símbolos (ISI). La BER ha sido
calculada como una función de la tasa de datos y la longitud de canal para diferentes
modulaciones digitales. A continuación se presentan algunos de los resultados obtenidos.
La Fig. 5.7 muestra una gráfica con la comparación de la evolución de la BER frente a la tasa
de datos binaria para los esquemas BPSK, QPSK y 8PSK, para dos distancias de canal de
25 y 30 cm y tasas de datos entre 5 y 20Mbps. Puede verse que esta relación se degrada para
distancias de transmisión más largas, obteniéndose tasas de datos menores para los mismos
valores de BER conforme la longitud de canal aumenta. No obstante, en el caso de BPSK
se predice una tasa de datos de hasta 10 Mbps, dentro del rango de las tasas reportadas
en la literatura para sistemas IBC [50, 64, 179, 190–192], preservando la tasa de error
por debajo de 10−1 incluso para distancias de canal de 40 cm. En vista de los resultados
simulados, podría concluirse que este esquema de modulación es suficientemente robusto
frente a la dispersión introducida por la piel. Los resultados también sugieren que BPSK
y QPSK obtienen el mejor rendimiento, con valores de BER por debajo de 10−3 para
una tasa de datos de 8 Mbps y una longitud de canal de 30 cm. QPSK parece mostrar
mejores resultados que BPSK para tasas de datos de hasta 20 Mbps, a partir de la cual los
resultados de ambas modulaciones comienzan a coincidir. Los peores resultados vienen
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dados por la modulación 16QAM, con valores de BER por debajo de 10−3 únicamente
para tasas de datos menores a 3 Mbps y una misma longitud de canal de 30 cm. 8PSK
ofreció resultados intermedios entre los de BPSK y los de 16QAM. En cuanto a la tasa de
datos, QPSK fue el esquema que ofreció una mayor tasa binaria, seguida por BPSK, con
valores de 20 Mbps para valores de BER por debajo de 10−2 para una distancia de 25 cm.
8PSK también ofreció el mismo valor de BER pero para tasas de datos menores por debajo
de 15 Mbps. Como era de esperar, el incremento en la distancia produce la degradación de
la señal en términos de BER para todos los esquemas de modulación considerados. De
hecho, para una distancia de 30 cm, la tasa binaria máxima simulada tanto para BPSK
como 8PSK es inferior a 10 Mbps para una misma BER de 10−2, mientras que la tasa
de bit para QPSK es superior a 15 Mbps para un rango de BER entre 10−3 y 10−2. La
modulación 16QAM no es tan robusta como los otros esquemas de modulación analizados
en lo que se refiere a la dispersión del canal, ya que muestra tasas de bit menores para
BER incluso más altas. Por esta razón, en este caso particular, se limitó la BER de estudio
al rango entre 10−4 y 10−1, y se buscaron los regímenes binarios correspondientes para
diferentes longitudes de canal. De esta forma, se obtuvieron tasas de bit máximas de 2,
3, 4 y 6 Mbps para longitudes de canal de 50, 40, 35 y 30 cm, respectivamente. Como
conclusión, si se compara la modulación QAM con BPSK para todas las longitudes de
canal consideradas, QAM ofrece tasas de datos menores para un mismo valor de BER.
5.2.2 Modelo computacional FEM del brazo humano
A continuación se presentan los resultados obtenidos de la simulación del modelo FEM
del brazo humano mostrado en la Fig. 3.4. La propuesta de un modelo computacional
con una geometría 3D cilíndrica formada por un conjunto de tejidos concéntricos nos
ha permitido simular variables como la distribución de campo eléctrico y el porcentaje
de corriente eléctrica a través de los mismos. Asimismo, también se han podido analizar
otras variables de interés para el diseño de sistemas IBC como la evolución en frecuencia
de la bioimpedancia observada entre los electrodos. Por último, los comportamientos
encontrados han sido validados con resultados experimentales de atenuación específica
obtenidos por los autores.
Bioimpedancia
En la Fig. 5.8 se muestra la evolución frecuencial de los resultados de bioimpedancia Z0
simulados con el modelo computacional FEM del brazo humano. Los resultados muestran
la bioimpedancia vista entre los electrodos TX para una distancia transversal de 6 cm.
Según se explicó en la Sección 3.3 de esta misma tesis, Z0 se calculó como el cociente
entre el voltaje V0 y la corriente I0 entre ambos electrodos. Los resultados simulados
muestran que Z0 decrece conforme aumenta la frecuencia y que la fase presenta un mínimo
aproximadamente a 20 kHz. Cabe destacar que a pesar de que la biompedancia no ha
sido suficientemente estudiada en la literatura IBC, los resultados simulados siguen una
evolución parecida a los reportados en [94,162,163]. En cuanto a los valores en magnitud,
la impedancia Z0 está en el rango de los kilohmios a bajas frecuencias y tiende a las decenas
de ohmios conforme la frecuencia aumenta. Estos valores están dentro del rango de los
datos experimentales reportados por otros autores, si bien es cierto que estos resultados
dependen de las características antropométricas y las propiedades electrofisiológicas de
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Figura 5.8 Evolución frecuencial de la magnitud y fase de los resultados simulados de
bioimpedancia Z0.
Figura 5.9 Representación del diagrama de Cole para los resultados simulados de bioim-
pedancia Z0 (círculos) y su modelo de Cole de tres dispersiones ajustado (línea
continua). Se presenta además un zoom detallado de las dos dispersiones en la
zona de altas frecuencias entre 1 MHz y 100 MHz.
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Tabla 5.1 Modelo de tres dispersiones de Cole para la bioimpedancia simulada Z0.
Parámetro R∞(Ω) ∆R1(Ω) τ1(µs) α1 ∆R2(Ω) τ2(ns) α2 ∆R3(Ω) τ3(ns) α3
Valor 47.82 32309.28 50.4 0.998 903.66 105.08 0.721 180.35 1.86 1
cada individuo, así como de la configuración de los electrodos. La Fig. 5.9 muestra el
diagrama de Cole-Cole de los resultados de bioimpedancia simulados. Mediante un método
de ajuste por mínimos cuadrados se obtuvieron los parámetros de un modelo de Cole de
tres dispersiones que mejor se adapta a los resultados simulados, los cuales se presentan en
la Tabla 5.1. Una conclusión interesante es que la bioimpedancia vista entre los terminales
presenta una dispersión dominante hasta 1 MHz, que es el rango de frecuencias en el que
suelen operar los transceptores en acoplamiento galvánico. De esta forma, en este rango
de frecuencias, puede usarse un modelo de Cole simplificado de una única dispersión para
modelar el comportamiento bioeléctrico de la impedancia Z0, el cual puede servir de ayuda
a los diseñadores de sistemas IBC. Sin embargo, si se quiere modelar el comportamiento
de esta impedancia a frecuencias mayores (hasta los 100 MHz), se necesitan otras dos
dispersiones según puede verse en la Fig. 5.9. Para una representación más clara, estas dos
dispersiones se muestran detalladamente mediante un zoom de la zona de altas frecuencias.
Campo eléctrico
La Fig. 5.10 muestra el perfil en escala logarítmica del campo eléctrico simulado en la zona
exterior cercana a los electrodos TX para cuatro frecuencias de 1 kHz, 100 kHz, 1 MHz y
100 MHz. Los resultados fueron normalizados con el fin de representar el patrón de campo
eléctrico para un voltaje transmitido Vo=1 [V], de tal forma que los resultados se puedan
generalizar para otros valores de tensión transmitida multiplicando por el correspondiente
factor. De los resultados obtenidos, puede verse que a 1 kHz el campo eléctrico se encuentra
principalmente confinado en las capas corporales más externas como la piel y en la zona
exterior cercana a los electrodos, siendo prácticamente despreciable en capas corporales
más internas. No obstante, conforme la frecuencia aumenta, la penetración de campo
eléctrico a tejidos como la grasa comienza a aumentar y a hacerse notable a partir de
100 kHz. Puede verse como a 100 MHz el campo eléctrico ocupa ya una mayor parte en
la dirección longitudinal a la línea circular del brazo, pero se mantiene principalmente
confinado en las capas más externas como piel y grasa. Con el fin de analizar de forma
cuantitativa la penetración de campo en los diferentes tejidos, se calculó el valor medio de
campo eléctrico en cada volumen. Los resultados obtenidos pueden verse en la Fig. 5.11 y
confirman esta tendencia: el campo eléctrico se confina principalmente en la piel a bajas
frecuencias hasta 1 MHz, pero conforme la frecuencia aumenta, la penetración del campo a
tejidos más internos también aumenta, de forma que la mayor parte del campo eléctrico ya
no está confinado en la piel sino en la grasa. Además, el campo eléctrico también aumenta
en tejidos más internos como el músculo y el hueso. Para el cálculo de la componente de
campo eléctrico en la capa de aire externa se consideró un volumen cilíndrico de radio dos
veces el del brazo, según puede verse en la Fig. 5.8. Los resultados simulados muestran
que el campo externo tiene un valor medio de 0.1 V/m, aumentando ligeramente conforme
se incrementa la frecuencia. Sin embargo, en el rango de frecuencias bajo estudio, este es
considerablemente menor que el valor encontrado en la piel y en la grasa, confirmando
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Figura 5.10 Perfil de campo eléctrico simulado E [V/m] en escala logarítmica (0 dB indica
1 V/m) en el plano transversal del brazo donde se encuentran los electrodos TX
para cuatro frecuencias de 1 kHz, 100 kHz, 1 MHz y 100 MHz. Los resultados
han sido normalizados para un voltaje transmitido de 1 [V].
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Figura 5.11 Resultados simulados de valor medio de campo eléctricoE [V/m] en diferentes
volúmenes de tejido del brazo humano en función de la frecuencia. Los valores
corresponden a un valor de voltaje transmitido de 1 [V].
así que la componente de campo externa es prácticamente despreciable con respecto a la
componente interna en la banda de interés.
Corriente eléctrica
La Fig. 5.12 muestra los resultados de densidad de corriente eléctrica simulados con el
modelo FEM a través de diferentes tejidos del brazo y en función de parámetros como la
frecuencia, la distancia inter-electrodo y la longitud de canal, estas dos últimas designadas
como tl y cl , respectivamente. Los resultados representan la distribución logarítmica de
la densidad de corriente a través de los diferentes tejidos para una corriente inyectada
de 1 mA. A su vez, se han considerado varios planos transversales a lo largo del brazo
correspondientes a los lados TX y RX, para diferentes longitudes de canal de 5, 10 y 15 cm.
Puede verse en la Fig. 5.12 que la densidad de corriente varía considerablemente en función
de la frecuencia de trabajo y la longitud de canal, atenuándose conforme dicha distancia
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Figura 5.12 Simulaciones de la distribución de corriente eléctrica J [A/m2] en escala
logarítmica para una corriente inyectada Io de 1 mA en ambos planos trans-
versales TX y RX. Se han representado tres frecuencias de 100 kHz, 1 MHz y
100 MHz junto con tres longitudes de canal de 5, 10 y 15 cm y dos distancias
inter-electrodo de 6 y 12 cm.
aumenta. Con respecto a la distribución de la corriente a través de los diferentes tejidos,
si analizamos el lado TX, la mayor parte de esta se encuentra confinada en el músculo a
bajas frecuencias como 100 kHz. Conforme aumenta la frecuencia hasta los 100 MHz, la
corriente empieza a desplazarse hacia las capas más externas dando lugar al fenómeno
conocido como “efecto piel”. Con respecto a la longitud de canal, puede verse que la
corriente eléctrica se atenúa considerablemente conforme se desplaza a través del brazo.
De hecho, para una longitud de canal cl = 15 cm, sólo una pequeña parte de la corriente
inicialmente transmitida llega al extremo RX, lo que se traduce en una gran atenuación
de canal, como se analizará en una sección posterior. Puede verse también que se obtiene
un mayor nivel de corriente en el extremo RX si se consideran distancias inter-electrodo
mayores como tl = 12 cm, para la que se observa una mayor densidad de corriente para
todas las distancias de canal y frecuencias consideradas. Cabe destacar que la corriente
total en un determinado tejido no sólo es función de la densidad de corriente que atraviesa
el mismo, cuyo valor depende principalmente de las propiedades conductivas del tejido en
sí, sino también de su área. De ahí que la mayor parte de la corriente pase a través de tejidos
más grandes como el músculo. La Fig. 5.13 muestra el porcentaje de la corriente total que
atraviesa cada tejido para diferentes distancias inter-electrodo. Posiblemente debido a su
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Figura 5.13 Resultados simulados de porcentaje de corriente que fluye a través de cada
tejido para tres distancias inter-electrodo de 3, 6 y 12 cm.
alta conductividad y gran área, la mayor parte de la corriente se confina en el músculo
para todas las frecuencias y distancias inter-electrodo evaluadas. Es sólo a partir de 1 MHz
cuando el porcentaje de corriente en el músculo empieza a decrecer, a la misma vez que
empieza a aumentar a través de la piel hasta un 40%, en el caso de una distancia inter-
electrodo de 3 cm. De forma general, puede verse que para configuraciones en las que los
electrodos están posicionados más cerca el uno del otro, un mayor porcentaje de corriente
atraviesa la piel a altas frecuencias. Debe notarse que este fenómeno puede explicarse
también debido al hecho de que las diferentes distancias inter-electrodos analizadas de
3, 6 y 12 cm se corresponden respectivamente con configuraciones geométricas en las
que los electrodos están muy juntos entre sí (3 cm), enfrentados el uno al otro (12 cm) y
una posición intermedia a estas dos. De esta forma, conforme los electrodos se posicionan
más lejos el uno del otro, las líneas de corriente se distribuyen de forma más amplia a
través del músculo. Por el contrario, en el caso de pequeñas distancias inter-electrodo
como 3 cm, en la que estos se encuentran muy cerca entre sí, la corriente encuentra un
camino más corto a través de la piel. Con respecto a las capas internas como el hueso, sólo
un pequeño porcentaje de corriente llega al mismo en todas las configuraciones estudiadas,
aunque dicho porcentaje depende de nuevo de la distancia inter-electrodo considerada. De
hecho, para una distancia de 12 cm, un porcentaje de corriente en torno al 5% atraviesa
el núcleo del hueso, porcentaje incluso mayor que el que atraviesa el tejido graso para
esa misma distancia. Sin embargo, para una separación de 6 cm este comportamiento se
invierte y un mayor porcentaje de corriente fluye a través de la grasa en lugar del hueso.
Estas consideraciones pueden servir a la hora de discriminar los rangos de frecuencia
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Figura 5.14 Comparación entre resultados simulados y experimentales de atenuación
específica (dB/cm) frente a la longitud de canal (cm) para una frecuencia de
40 kHz y una distancia inter-electrodo de 9 cm.
y la posición óptima de los electrodos para la transmisión entre dispositivos que están
dispuestos sobre la superficie corporal o bien implantados.
Atenuación específica
Posteriormente se pasó a estudiar la atenuación del canal IBC acorde con la configuración
galvánica diferencial considerada en la ecuación (3.20). Los resultados simulados fueron
validados con datos experimentales de atenuación obtenidos por los autores. El objetivo
no sólo era validar el modelo computacional propuesto, sino también analizar el efecto
de parámetros como la longitud de canal y la distancia inter-electrodo en las pérdidas
del canal corporal. De esta forma, se consideró una frecuencia de 40 kHz, la cual había
mostrado un máximo de ganancia en estudios experimentales previos [160]. Para una
mayor claridad, se muestra a continuación la comparación entre los resultados simulados
con el modelo y los obtenidos experimentalmente en dos apartados diferentes en función
de la variable analizada:
• Influencia de la longitud de canal: Se han simulado diferentes resultados de atenua-
ción para varias longitudes de canal a una frecuencia de 40 kHz y para una distancia
inter-electrodo de 9 cm. Para estudiar la dependencia de la atenuación corporal
con la longitud de canal se han realizado simulaciones de atenuación específica
en unidades de dB/cm para longitudes de canal comprendidas entre 5 y 20 cm, las
cuales pueden verse en la Fig. 5.14. La atenuación aumenta conforme lo hace la
distancia entre electrodos TX y RX, con un valor aproximado de 4 dB/cm para una
longitud de canal de 5 cm, coincidiendo con los datos experimentales obtenidos por
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los autores en un trabajo previo [160], así como con otros resultados publicados
en la literatura [92, 193]. Este incremento de la atenuación conforme aumenta la
distancia de canal puede explicarse en base a los resultados de densidad de corriente
mostrados en la Fig. 5.12, en los que puede verse cómo la corriente en el extremo
RX disminuye conforme dicha distancia aumenta. Para longitudes de canal mayores
de 5 cm se obtiene una atenuación específica aproximada de −2 dB/cm. El error
del modelo se calculó como la diferencia entre el resultado simulado y el obtenido
experimentalmente a una determinada distancia de canal, y se representa también
en la Fig. 5.14. Puede verse que este error no es constante, sino que depende de la
longitud de canal, con un valor máximo de 1.5 dB/cm, dentro del rango reportado en
la literatura para medidas realizadas en diferentes días [91,160]. Las posibles causas
de este error pueden deberse a otros fenómenos no contemplados en el modelo,
como efectos de radiación e interferencias externas que pueden tener un efecto en la
atenuación del canal IBC conforme aumenta la distancia [49, 109, 117]. Además,
con el fin de simplificar las simulaciones, no se han tenido en cuenta las resistencias
internas de los dispositivos de medida, los cuales han sido analizados en detalle
en un apartado posterior de esta tesis. Estos aspectos no fueron considerados en
este modelo dado que el objetivo principal del mismo era profundizar en el conoci-
miento de otras variables eléctricas como la distribución de corriente y el campo
eléctrico a través de los tejidos internos. En conclusión, los resultados simulados de
atenuación específica frente a longitud de canal nos han permitido comprobar que
existe una dependencia evidente entre ambas, de tal forma que la atenuación en el
canal aumenta considerablemente conforme separamos la distancia entre electrodos
TX y RX.
• Influencia de la distancia inter-electrodo: En este caso, con las simulaciones se
pretende analizar la influencia de otra variable clave en el modo de acoplamiento
IBC galvánico, que es la distancia transversal entre electrodos del mismo par, o
distancia inter-electrodo. Para ello, se volvió a fijar una frecuencia de 40 kHz y se
seleccionó una longitud de canal de 10 cm. Los resultados obtenidos se muestran
en la Fig. 5.15 en términos de atenuación específica en función de la distancia
inter-electrodo, y evidencian la dependencia existente entre ambas. En concreto, la
atenuación disminuye conforme esta distancia aumenta, por ejemplo, a 1 dB/cm
para una distancia de 6 cm. De forma general, las medidas experimentales coinciden
de forma razonable con las simulaciones, con un error máximo de 1 dB/cm para
una distancia de 2 cm, dentro del rango de error reportado para medidas realizadas
en diferentes sesiones experimentales. De nuevo, esta dependencia puede explicarse
en base a los resultados simulados de corriente en el brazo humano mostrados en la
Fig. 5.12. En esta puede verse que existe una densidad de corriente mayor para la
separación entre electrodos de 12 cm, que se corresponde con la configuración en la
que estos se encuentran enfrentados a lo largo de la línea transversal del brazo. En
este caso, una mayor parte de la corriente se distribuye de forma más amplia a través
del músculo, obteniéndose un mayor nivel de corriente en el extremo RX, lo que se
traduce a su vez en una atenuación menor. Este efecto también fue observado de
manera experimental en [160], sugiriendo que se puede conseguir un mayor nivel de
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Figura 5.15 Comparación entre resultados simulados y experimentales de atenuación es-
pecífica (dB/cm) frente a la distancia inter-electrodo (cm) para una frecuencia
de 40 kHz y una longitud de canal de 10 cm.
señal recibida si los electrodos se colocan a la mayor distancia posible entre sí. Por
otro lado, estos resultados evidencian que la distancia inter-electrodo también puede
ser una causa de la discrepancia observada entre resultados reportados por unos
autores y otros en la literatura. Nótese que esta distancia dependerá a su vez de las
características antropométricas de los sujetos bajo estudio, como diámetro y longitud
del brazo, de tal forma que el mismo valor de distancia inter-electrodo en individuos
con diferentes diámetros de brazo puede dar lugar a configuraciones diversas de los
electrodos, y por tanto, a una distribución diferente de la corriente. Asimismo, en
vista de los resultados, se espera que no sólo las características antropométricas sino
también la composición corporal de los usuarios puedan afectar considerablemente
a la respuesta de la atenuación medida [124].
5.2.3 Modelo eléctrico circuital phantom
A continuación se explica de forma detallada el proceso de identificación de parámetros
del modelo eléctrico circuital IBC propuesto según las especificaciones comentadas en la
Sección 3.4. Para ello se presentan dos secciones diferentes, cada una de ellas dedicada
a la obtención de los parámetros transversales y longitudinales del modelo, que emulan
respectivamente propiedades de bioimpedancia y atenuación del brazo humano. Se reali-
zaron diferentes simulaciones para analizar la influencia de cada uno de estos parámetros
en las pérdidas del canal. Una vez identificados los valores de todos los parámetros del
modelo, se presentan los detalles de la implementación electrónica del phantom, así como
la validación del mismo mediante medidas experimentales realizadas en el brazo humano.
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Figura 5.16 Simulación de la influencia de los parámetros transversales del modelo Rext,t ,
Rint,t yCm,t en la respuesta en frecuencia de la bioimpedancia Zin.
Parámetros transversales Rext,t , Rint,t yCm,t
Según puede verse en la Fig. 3.7c, la impedancia Zin vista entre los electrodos está prin-
cipalmente influenciada por los parámetros transversales del modelo. En cuanto a las
ecuaciones, el término Za en (3.26) se ha considerado predominante frente a Zb, Zc y Zd ,
de tal forma que Zin ≈ Za. Así, los parámetros Rext,t , Rint,t y Cm,t correspondientes fueron
seleccionados con el objetivo de emular aproximadamente la respuesta en frecuencia
observada en los resultados de bioimpedancia publicados en la literatura, según las especi-
ficaciones de diseño anteriormente comentadas. Según el modelo de Debye, la resistencia
a frecuencia cero R0 equivale a la resistencia extracelular Rext,t , mientras que la resistencia
a frecuencia infinito R∞ es igual a la asociación paralelo de las resistencias intra y extrace-
lular (i.e., R∞ = Rint,t‖Rext,t). De esta forma, los parámetros Rext,t y Rint,t determinan los
valores a los que tiende la impedancia a bajas y altas frecuencias, respectivamente. Por
otro lado,Cm,t está relacionada con la constante de tiempo de Za de tal forma que controla
su respuesta en frecuencia [124]. Con el fin de ilustrar las dependencias comentadas, la
Fig. 5.16 muestra diferentes curvas de bioimpedancia Zin para distintos valores de estos
parámetros. Posteriormente, una vez que quedó determinada la influencia de cada uno de
ellos en la característica de impedancia, sus valores fueron seleccionados con el fin de
ajustar la respuesta en frecuencia a la común observada en la literatura. De esta forma, Rext,t
fue tomada como 2 kΩ y Rint,t como 1 kΩ, lo que a su vez implica que R0 = Rext,t = 2 kΩ
y R∞ = Rint,t‖Rext,t ' 600 Ω. Finalmente, con respecto a Cm,t , se seleccionó un valor de
470 pF.
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Figura 5.17 Simulación de la influencia de los parámetros k1 y k2 en la ganancia IBC.
Parámetros longitudinales Rext,l , Rint,l yCm,l
Como se ha comentado anteriormente, los parámetros longitudinales del modelo circuital
necesariamente tienen una influencia en la atenuación del canal IBC. De la observación del
modelo propuesto puede comprobarse que el nivel de pérdidas en el canal está directamente
relacionado con la diferencia en magnitud de los parámetros resistivos en el camino
longitudinal y transversal, respectivamente. En otras palabras, el valor de atenuación en
el canal IBC puede ajustarse mediante una constante k1 de tal forma que Rext,l = k1Rext,t
y Rint,l = k1Rint,t . Por ello, con el fin de emular valores de ganancia en el rango de −30
a −20 dB, a k1 se le asignó un valor igual a 10. Por otro lado, otro resultado importante
obtenido en [160] fue el hallazgo de unmínimo de atenuación entre 10 y 100 kHz. Haciendo
uso del modelo se ha podido comprobar que este mínimo aparece cuando la capacitancia
Cm,l en el camino longitudinal se selecciona como k2 veces la capacitancia en el camino
transversal (Cm,l = k2Cm,t), de tal forma que la constante k2 modula la frecuencia en la
que dicho mínimo aparece. Por lo tanto, para obtener el pico en el rango de frecuencias
mencionado, se consideró un valor de 0.7, que a su vez da lugar a un valor de 330 pF para
Cm,l . De nuevo, con el fin de ilustrar la influencia de estos parámetros, la Fig. 5.17 muestra
diferentes curvas de atenuación para diversos valores de k1 y k2. En este caso, a la hora de
simular el modelo en Matlab los valores de las resistencias internas de los dispositivos de
medida fueron considerados igual a aquellos usados experimentalmente en [160], es decir
Rs = 50 Ω y RL = 1 MΩ.
Finalmente, los valores obtenidos para los parámetros del modelo están resumidos en la
Tabla 5.2. Nótese que los resultados simulados en las Fig. 5.16 y 5.17 cumplen con las
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Tabla 5.2 Parámetros del modelo circuital phantom.
Parámetro Camino Transversal Camino Longitudinal
Resistencia extracelular Rext,t = 2 kΩ Rext,l = 20 kΩ
Resistencia intracelular Rint,t = 1 kΩ Rext,l = 10 kΩ
Capacitancia de membrana Cm,t = 470 pF Cm,l = 330 pF
Figura 5.18 Fotografía del phantom eléctrico circuital para acoplamiento galvánico IBC.
especificaciones de diseño iniciales, concebidas para obtener un modelo eléctrico circuital
simplificado capaz de emular resultados experimentales de bioimpedancia y atenuación
de la literatura IBC. En conclusión, este circuito se ajusta aproximadamente a la respuesta
en frecuencia de los valores de bioimpedancia simulados en [52, 162], los cuales a su
vez concuerdan con los resultados experimentales obtenidos en [94, 163]. De la misma
forma, este circuito presenta una característica de atenuación corporal muy similar a la
encontrada experimentalmente en [160], mostrando un mínimo en el rango de frecuencias
entre 10 y 100 kHz.
Implementación del dispositivo IBC phantom
Una vez hallados los parámetros del modelo, se implementó un prototipo físico circuital
del phantom propuesto mediante componentes electrónicos de montaje superficial en un
substrato FR4. La placa de circuito impresa se realizó en una fresadora ProtoMat S40
de LPKF Laser & Electronics Company. Dos conectores SMA adaptados a 50 Ω fueron
soldados a la placa para proveer conexión coaxial a los puertos de entrada y salida de los
equipos de medida como ADE y VNA. De forma alternativa, también se incluyeron sendos
pines de señal y tierra para la conexión de sondas de osciloscopio. Los componentes
elegidos tienen una tolerancia del 1% para las resistencias y del 5% para los condensa-
dores. Como puede verse en la Fig. 5.18, el prototipo final tiene un tamaño compacto de
2.8 cm×1.2 cm. La vista de la figura corresponde con la capa frontal. La capa posterior
no contiene plano de tierra para evitar efectos capacitivos con la tierra externa.
Validación del modelo IBC phantom
A continuación se realizaron un conjunto de medidas experimentales en el brazo humano
para validar el modelo y probar la precisión del mismo a la hora de emular diferentes
características eléctricas del canal IBC. En primer lugar, el modelo se simuló usando
dos valores diferentes de la resistencia de carga RL con el fin de analizar el efecto de
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Figura 5.19 Simulación de la ganancia del modelo eléctrico phantom para dos valores de
resistencia de carga RL de 1 MΩ y 50 Ω.
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esta en la característica de atenuación obtenida, el cual es un aspecto técnico importante
a tener en cuenta de cara al diseño de los transceptores. En concreto, se consideraron
dos valores de RL correspondientes a los dispositivos de medida frecuentemente usados
en la bibliografía como osciloscopios con una RL = 1 MΩ y analizadores de espectro
(ADE) y de redes (VNA) con una RL = 50 Ω). De esta forma se pretende comprobar que
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el circuito phantom implementado es capaz de emular diferentes respuestas en frecuencia
dependiendo de la resistencia de carga seleccionada sin modificar los parámetros del
mismo, según la ecuación de voltaje de ganancia definida en (3.23). La Fig. 5.19 muestra
las simulaciones realizadas con el fin de analizar este efecto. Puede verse que en el caso
de RL = 1 MΩ, la curva de ganancia simulada presenta un máximo entre −20 y −30 dB
entre 10 y 100 kHz, acorde con las especificaciones de diseño previamente establecidas;
mientras que en el caso de RL = 50 Ω la respuesta en frecuencia obtenida no sólo no
presenta ningún máximo, sino que muestra una característica inversa, incrementándose
con la frecuencia en un rango de magnitud en torno a los −50 dB. Posteriormente se
realizaron medidas experimentales en el brazo con el fin de validar el phantom propuesto.
El sujeto 2 (M) con las características antropométricas detalladas en la Tabla 4.1 se prestó
voluntario para la realización de los experimentos. Para la toma de medidas se utilizó el
montaje experimental A2 descrito en la Sección 4.4 con cuatro electrodos tipo III (Ver
Tabla 4.2), una longitud de canal de 5 cm y una distancia inter-electrodo de 12 cm. Se
eligió en este caso el montaje experimental A2 con el objetivo de validar la capacidad
del modelo eléctrico phantom para emular los comportamientos de atenuación obtenidos
con dos valores diferentes de resistencia de carga RL, según los resultados de la Fig. 5.19.
Con el fin de obtener una mayor significación estadística, se repitieron un conjunto de
siete medidas a lo largo de diferentes días y se calculó la media y la desviación típica
de las mismas. La Fig. 5.20 presenta la comparación de los resultados experimentales
obtenidos con el phantom y los obtenidos en el brazo humano. Puede verse que a pesar
de la simplicidad del modelo propuesto, existe una correspondencia razonable con las
medidas in-vivo, a pesar de la dispersión asociada a la realización de medidas a lo largo
de diferentes días, la cual está dentro del rango de error reportado en la literatura [91,160].
Puede concluirse por tanto que el modelo circuital phantom propuesto puede ser aplicado
en el análisis de la influencia de diferentes factores externos, como los introducidos por los
dispositivos de medida y las condiciones de experimentación, los cuales pueden constituir
una de las causas de las discrepancias observadas entre diversas curvas de atenuación
reportadas por unos autores y otros. En la Sección 5.4 de esta misma tesis se presentará un
estudio experimental exhaustivo para evaluar diferentes tipos de montajes experimentales y
sus posibles efectos en la caracterización del canal IBC haciendo uso del modelo eléctrico
circuital phantom aquí propuesto.
5.2.4 Comparación y discusión
La Tabla 5.3 resume las características de los modelos IBC propuestos en las secciones
previas, en función del método de modelado, tipo de acoplamiento, rango de frecuencia, etc.
El uso eficiente del cuerpo humano como canal de comunicación conlleva el entendimiento
de los mecanismos de transmisión de señal a través de los tejidos corporales, sin embargo,
esta no es una tarea fácil. Cada uno de los métodos de modelado existentes en la literatura
tiene sus ventajas e inconvenientes con un rango de validez limitado en frecuencia. De
esta forma, cada una de estas aproximaciones permite analizar el problema con un enfoque
distinto, de ahí que en esta tesis doctoral se hayan realizado tres propuestas de modelado
con metodologías claramente diferentes para analizar diversos aspectos de interés de
la comunicación IBC. Así, se ha propuesto un modelo circuital de la piel como símil
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de línea de transmisión en el que destaca la sencillez y simplicidad de las expresiones
analíticas obtenidas para la atenuación y dispersión en el medio. Un ejemplo de las
simulaciones realizadas con este modelo puede verse en la Fig 5.7 como análisis del
impacto de diferentes esquemas de comunicación digitales en IBC. El valor añadido de
este modelo con respecto a otros previos en la literatura es que recoge algunas de las
propiedades eléctricas de la piel a través del concepto de admitancia transcutánea, y por
otro lado, al estar basado en un esquema de parámetros distribuidos, permite analizar el
efecto de una variable clave en la transmisión IBC como es la longitud de canal. Además, el
modelo permite su adaptación a cada tipo de acoplamiento a través de la definición de una
constante de propagación específica, lo que permite la comparación de ambas técnicas de
acoplo. A diferencia de los métodos basados en técnicas de resolución numérica, los cuales
tienen un alto coste computacional, los modelos circuitales presentan una solución de
compromiso entre simplicidad y precisión. Sin embargo, conforme aumenta la frecuencia
de trabajo, otros fenómenos no predecibles que no pueden ser emulados con este tipo de
aproximación circuital, como la radiación de los cables y electrodos, el efecto antena del
cuerpo humano, entre otros, empiezan a ser considerables. Otra desventaja que presentan
es que no representan de forma realista la anatomía del cuerpo humano, por lo que no
permiten analizar otros aspectos igualmente interesantes como la distribución de campo
eléctrico y corriente eléctrica a través de diferentes tejidos. Con este propósito se realizó
el modelo computacional 3D basado en la técnica de elementos finitos, con una geometría
cilíndrica multicapa que emula de forma aproximada la estructura anatómica de diferentes
tejidos corporales como piel, grasa, músculo y hueso. Se han realizado simulaciones de la
distribución de campo eléctrico a través de los diferentes tejidos, así como los caminos de
corriente que se establecen a través de estos en función de variables como la frecuencia, la
longitud de canal y la distancia inter-electrodo. De esta forma, este modelo nos permitió
analizar algunos de los fenómenos subyacentes que ocurren en la comunicación IBC a
nivel de tejido y que pueden explicar los comportamientos de ganancia observados en la
práctica. Sin embargo, las desventajas de esta técnica de modelado ya han sido comentadas
y destacan principalmente su complejidad, el coste computacional y la dificultad a la
hora de reproducir sus características. Finalmente, con un objetivo opuesto como es la
evaluación de diferentes montajes de medida para la caracterización experimental del
canal IBC, se ha propuesto un modelo físico circuital simplificado con el que se pretende
sustituir al cuerpo humano en condiciones de experimentación reales, evitando así la fuente
de incertidumbre asociada al mismo. Los modelos basados en phantoms físicos permiten
realizar las medidas experimentales sin limitación temporal ni física y sin restricciones de
seguridad [161]. De esta forma, el modelo phantom propuesto constituye una alternativa
sencilla y útil para emular las propiedades de bioimpedancia y atenuación del cuerpo
humano con el fin de validar determinados montajes experimentales e identificar los
posibles artefactos introducidos por estos.
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5.3 Resultados experimentales para la caracterización del canal IBC
A continuación se presentan los resultados experimentales obtenidos para sendas técnicas
de acoplamiento galvánico y capacitivo con los correspondientes montajes propuestos en
las Secciones 4.2 y 4.3, respectivamente. En adelante, los resultados se presentan en dos
apartados para cada tipo de acoplo, y a su vez, en diferentes subapartados en función de la
variable bajo estudio. En primer lugar se presentan las medidas realizadas a lo largo de
diferentes días, con el fin de estudiar la variabilidad existente entre las mismas y confirmar
la viabilidad de los montajes y métodos de medida propuestos. Posteriormente se analizan
diferentes variables clave en IBC como la longitud de canal, la distancia inter-electrodo y el
tipo de electrodo usado. Finalmente se presentan también medidas realizadas a diferentes
sujetos en diversas partes del cuerpo y con distintas posturas corporales.
5.3.1 Resultados experimentales para acoplamiento galvánico
Resultados para diferentes días
Se realizaron un conjunto de medidas al Sujeto 1 (H) bajo las mismas condiciones expe-
rimentales con el objetivo de analizar la variabilidad de las mismas durante varios días
consecutivos. La distancia transversal entre electrodos fue fijada a 9 cm y se analizaron tres
longitudes de canal de 5, 10 y 15 cm. Los electrodos usados fueron tipo I y se colocaron
en la posición A1 en el extremo TX y en la posición A2 en el extremo RX, según se indica
en la Fig. 4.2. Los resultados de la variabilidad obtenida para diferentes días y distancias
de canal se muestran en la Fig. 5.21. La menor desviación encontrada fue de ±2 dB para
una longitud de canal de 5 cm, la cual se encuentra dentro del rango de error reportado
por otros autores para esta misma distancia en modo galvánico [91]. La desviación encon-
trada para distancias de canal más largas de 10 y 15 cm fue aproximadamente de ±4 dB
debido a la dificultad de captar señales de muy baja amplitud en el extremo RX. Esta cifra
no ha podido ser comparada con resultados previos de otros autores ya que no se han
reportado en la literatura valores de desviación típica para distancias de canal mayores
de 6 cm [91]. También puede verse que esta desviación no es constante en todo el rango
de frecuencias analizado, sino que aumenta en los extremos de las bandas, a bajas y altas
frecuencias, posiblemente debido a efectos externos de los dispositivos electrónicos como
baluns, cables y otros conectores. Otro hallazgo interesante es el máximo de ganancia
observado en torno a los 40 kHz, el cual no ha sido siempre observado por otros autores
en la literatura, que han reportado curvas de ganancia con una evolución en frecuencia
contraria a la aquí obtenida. En base a los resultados obtenidos en este estudio, la banda
comprendida entre los 20 y los 60 kHz puede considerarse como una banda óptima para el
tipo de acoplamiento IBC galvánico en términos de ganancia y estabilidad de las medidas
a lo largo de diferentes sesiones experimentales.
Resultados para diferentes longitudes de canal
Se analizaron diferentes longitudes de canal correspondientes a las configuraciones A1A2
(5 cm), A1A3 (10 cm) y A1A4 (15 cm), según se muestra en la Fig. 4.2. Para la realización
de estas medidas se consideraron las mismas condiciones experimentales y el mismo sujeto
H que en el apartado anterior. Los resultados mostrados en la Fig. 5.21 muestran que la
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Figura 5.21 Resultados experimentales de ganancia de voltaje para acoplamiento galvánico
para varias longitudes de canal y en diferentes días. Los resultados se repre-
sentan mediante un diagrama de error en el que la línea continua representa el
valor medio de las medidas y las barras representan la desviación típica.
ganancia del canal IBC galvánico disminuye considerablemente conforme la longitud de
canal aumenta. También cabe destacar que el máximo de ganancia a 40 kHz aparece para
las tres longitudes de canal consideradas. Por esta razón se realizaron medidas adicionales
para 20 y 25 cm a esta frecuencia particular de 40 kHz a la que se obtuvieron valores
de señal suficientes para ser medidas en el extremo RX. Los resultados se presentan en
la Fig. 5.22 y demuestran que existe una relación lineal entre la ganancia en dB y la
longitud de canal en cm para acoplamiento galvánico, con un coeficiente de correlación
de 0.9978. La recta de regresión asociada presenta parámetros a=−21.66 y b=−1.93,
donde a representa el valor de la ordenada en el origen y b el de la pendiente de la recta,
respectivamente. Para distancias de canal mayores a partir de 30 cm la señal apenas pudo
ser detectada en el extremo RX, ya que esta se encontraba por debajo del nivel de ruido
del montaje experimental implementado en torno a −85 dBm.
Resultados para diferentes distancias inter-electrodo
Se analizó el efecto de la distancia transversal entre electrodos del mismo par o distancia
inter-electrodo. Para ello se probaron dos distancias de 5 y 9 cm para tres longitudes de
canal de 5, 10 y 15 cm. Las medidas fueron tomadas para el sujeto H con electrodos tipo I.
En los resultados mostrados en la Fig. 5.23 puede verse que se obtiene un mayor valor de
ganancia para la distancia inter-electrodo más larga (9 cm) para todas las longitudes de
canal consideradas, lo que apoya a su vez los resultados simulados en la Fig. 5.15 con el
modelo computacional FEM del brazo humano. Con el fin de analizar cuantitativamente
la dependencia entre la ganancia del canal IBC y la separación transversal entre electrodos
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Figura 5.22 Resultados experimentales de ganancia de voltaje para acoplamiento galvánico
frente a la longitud de canal. Los resultados experimentales se representan
mediante círculos y la recta de regresión asociada como una línea continua.
se probaron siete distancias de 3, 5, 7, 9, 12, 15 y 18 cm para ambos pares de electrodos
TX y RX a una frecuencia de 40 kHz, donde de nuevo se encontró un máximo de ganancia.
La Fig. 5.24 muestra una relación lineal aproximada a través de una recta de regresión
con parámetros a = −54.98 y b = 1.16 y un coeficiente de correlación de 0.9480. Una
posible explicación al aumento de la ganancia IBC conforme se separan los electrodos del
mismo par puede darse en base a los resultados de distribución de corriente simulados
con el modelo computacional. En la Fig. 5.12 puede verse que en el caso de una pequeña
separación transversal entre electrodos de 3 cm la corriente se distribuye principalmente
a través de la piel, la cual conforma el camino más corto entre estos. Por el contrario, el
hecho de que los electrodos se separen y se coloquen el uno frente al otro a lo largo del
brazo parece favorecer la dispersión de las líneas de corriente a través de un volumen
de tejido mayor como es el músculo, permitiendo que más corriente eléctrica llegue al
extremo RX, lo que finalmente se traduce en un aumento de la ganancia medida en el
canal.
Resultados para diferentes electrodos
Se analizaron los cuatro tipos de electrodos (I-IV) mostrados en la Fig. 4.1, cuyas carac-
terísticas se resumen en la Tabla 4.2. Los experimentos se realizaron para el sujeto H
con la configuración geométrica A1A3, una longitud de canal de 10 cm y una distancia
inter-electrodo de 9 cm. Los resultados se muestran en la Fig. 5.25 y sugieren que el
material de electrodo usado no tiene mucha influencia en la determinación de la ganancia
en el canal siempre que se trate de un conductor, como ya habían resaltado otros autores en
la literatura [47]. Puede verse que las curvas de ganancia obtenidas son muy similares para
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Figura 5.23 Resultados experimentales de ganancia de voltaje para acoplamiento galvánico
para dos distancias inter-electrodo de 5 y 9 cm y tres longitudes de canal de
5, 10 y 15 cm. En la leyenda las siglas LC significan longitud de canal y las
siglas DI distancia inter-electrodo.
los cuatro electrodos analizados, mostrando de nuevo un máximo de ganancia a 40 kHz. No
obstante, si bien es cierto que se observan ciertas diferencias en la magnitud de la ganancia
medida, su significación es limitada ya que se encuentran dentro del rango de desviación
encontrado para medidas realizadas a lo largo de diferentes sesiones experimentales. En
concreto, los electrodos tipo III y IV demostraron tener un mejor comportamiento en
términos de ganancia, posiblemente debido a su mayor área activa. Por otro lado, los
electrodos tipo I fueron los que mostraron tener mayor robustez en términos de estabilidad
de la señal eléctrica durante el tiempo de realización del experimento. Esto se debe a que
este tipo de electrodo comercial dispone de una capa de gel conductor que mejora las
propiedades conductivas y la adherencia del electrodo a la piel. De hecho, se observó que
esta última propiedad es clave para asegurar la correcta recepción de la señal de tal forma
que si los electrodos no se encuentran firmemente adheridos a la piel, el nivel de la señal
disminuye de forma drástica.
Resultados para diferentes sujetos
La Fig. 5.26 muestra los resultados obtenidos para dos sujetos de diferente sexo (sujetos H
y M). Las condiciones experimentales fueron de nuevo las descritas en la Sección 5.3.1
para dos longitudes de canal de 5 y 10 cm, correspondientes a las configuraciones A1A2 y
A1A3 respectivamente. Los resultados de atenuación corporal muestran una evolución
frecuencial similar para ambos sujetos, pero con una diferencia en magnitud de hasta
10 dB. Estas diferencias pueden estar asociadas a la variabilidad de las características
5.3 Resultados experimentales para la caracterización del canal IBC 85
Distancia inter-electrodo (cm)
2 4 6 8 10 12 14 16 18
G
v
 
(dB
)
-70
-60
-50
-40
-30
-20
Resultados experimentales
Recta de regresión
Figura 5.24 Resultados experimentales de ganancia de voltaje para acoplamiento galvá-
nico frente a la distancia inter-electrodo. Los resultados experimentales se
representan mediante círculos y la recta de regresión asociada como una línea
continua.
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Figura 5.25 Resultados experimentales de ganancia de voltaje para acoplamiento galvánico
para cuatro tipos de electrodos de diferentes materiales y áreas activas.
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Figura 5.26 Resultados experimentales de ganancia de voltaje para acoplamiento galvánico
para dos sujetos con diferentes características antropométricas y sexo.
antropométricas, como longitud y diámetro del brazo y composición corporal. Nótese
que el diámetro del brazo del sujeto H es más de dos veces el del sujeto M, lo que puede
suponer un mayor volumen de tejido para el desplazamiento de las líneas de corriente
hacia el extremo RX, como han sugerido otros autores [93]. Por tanto, los resultados
parecen indicar que una mayor sección transversal del brazo da lugar a un incremento de
la señal recibida y a una mejora en términos de ganancia. No obstante, la conclusión más
importante que se quiere resaltar aquí es la dependencia de la ganancia del canal IBC con
las propiedades eléctricas, antropométricas y de composición corporal de los diferentes
sujetos. Estas características deben ser tenidas en cuenta de cara a la personalización de
los diseños con el fin de obtener prototipos IBC más eficientes en términos de atenuación
y consumo.
Resultados para diferentes partes del cuerpo
Se realizaron medidas sobre cuatro partes del cuerpo, a saber, brazos, torso, piernas y
espalda según las configuraciones A1A3, T1T2, L1L2 y B1B2 de la Fig. 4.2, todas ellas
con una longitud de canal de 10 cm. El valor medio de las medidas para diferentes sesiones
experimentales se presenta en la Fig. 5.27. En esta puede verse cómo las extremidades
(piernas y brazos) presentan una tendencia en frecuencia similar con un máximo de
ganancia a 40 kHz y un comportamiento decreciente con la frecuencia. Sin embargo,
torso y espalda presentan una característica diferente, y a diferencia de las extremidades,
el máximo aparece a frecuencias más altas y la ganancia permanece aproximadamente
constante en lugar de disminuir. Estos resultados parecen indicar que la configuración
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Figura 5.27 Resultados experimentales de ganancia de voltaje para acoplamiento galvánico
para cuatro partes del cuerpo diferentes: brazos, piernas, torso y espalda.
galvánica puede ser más adecuada en torso y espalda, en las que se obtiene un mayor ancho
de banda y una ganancia ligeramente mayor a frecuencias más altas. Siguiendo el mismo
razonamiento que en apartados anteriores, una posible explicación a este hecho puede
basarse en que torso y espalda presentan mayor área que piernas y brazos, los cuales tienen
una geometría cilíndrica con un diámetro considerablemente menor.
Resultados para diferentes posiciones del sujeto
Los resultados de acoplamiento galvánico para diferentes posiciones del sujeto (sentado,
de pie y andando) se muestran en la Fig. 5.28. En esta puede verse que los resultados
obtenidos para cada una de estas posiciones son prácticamente idénticos, lo que sugiere que
ni la posición ni el estado de reposo o movimiento del sujeto tienen demasiada influencia
en la atenuación del canal IBC galvánico. Este resultado era previsible, ya que en el caso
particular de este modo de acoplamiento, la señal depende principalmente de la impedancia
del cuerpo humano a través de los electrodos y las condiciones particulares del tejido o
tejidos internos a través de los cuales se propaga la corriente, mitigando así el efecto de
otras perturbaciones externas como las diferentes posiciones en las que se encuentre el
sujeto.
5.3.2 Resultados experimentales para acoplamiento capacitivo
Resultados para diferentes días
Al igual que en el caso de acoplamiento galvánico, se realizaron un conjunto de medidas al
mismo sujeto H y con las mismas condiciones experimentales para analizar la variabilidad
de la medida IBC a lo largo de varios días. La configuración del canal en este caso fue
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Figura 5.28 Resultados experimentales de ganancia de voltaje para acoplamiento galvánico
para diferentes posiciones del sujeto: de pie, sentado y andando.
W1F1 (Ver Fig. 4.3) con una longitud de canal de 15 cm y electrodos del tipo III. Los
resultados pueden verse en la Fig. 5.29 y muestran una desviación de ±1.2 dB, menor que
la obtenida para acoplamiento galvánico. Las causas pueden ser no sólo las diferencias
intrínsecas al tipo de acoplamiento en sí, sino también la precisión de los equipos de
medida usados en cada caso. Según se explicó en la Sección 4.3, la curva de ganancia del
canal IBC en modo capacitivo se obtuvo con la funcionalidad tracking generator de un
analizador de espectro adaptado a 50 Ω. En concreto, un resultado interesante es que la
curva obtenida es creciente con la frecuencia presentando un perfil paso-banda con un
máximo en torno a los 60-70 MHz. Recientemente en la literatura este máximo ha sido
explicado como un efecto de radiación de los baluns usados para el aislamiento de las
tierras internas de los dispositivos [44].
Resultados para diferentes longitudes de canal
Se analizaron cuatro longitudes de canal diferentes correspondientes a las configuraciones
W1F1 (15 cm), W1F2 (30 cm), W1F3 (45 cm) y W1F4 (125 cm), para el sujeto H
con electrodos tipo III. Los resultados, que se muestran en la Fig. 5.29, reflejan que la
ganancia obtenida no tiene gran dependencia con la longitud de canal, con valores de
ganancia similares incluso para incrementos en la distancia de hasta 45 cm. De hecho,
no se ha encontrado una recta de regresión capaz de ajustar los resultados obtenidos,
como ocurrió en modo galvánico. Es más, para dicho acoplamiento se obtenían valores de
atenuación mayores para distancias más pequeñas que las analizadas en modo capacitivo.
Hallazgos similares fueron reportados en [50], donde múltiples medidas en diversos sujetos
confirmaron que configuraciones pecho-muñeca con longitudes de canal en torno a 60 cm
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W1F1 (15 cm)
W1F2 (30 cm)
W1F3 (45 cm)
W1F4 (125 cm)
Figura 5.29 Resultados experimentales de ganancia de potencia para acoplamiento capaci-
tivo con diferentes longitudes de canal. Además, en el caso de la configuración
W1F1 (15 cm) los resultados se representan mediante un diagrama de error
en el que la línea continua representa el valor medio de las medidas a lo largo
de diferentes días y las barras representan la desviación típica.
daban lugar a valores de atenuación incluso mayores que las obtenidas en otros esquemas
muñeca-muñeca con distancias más largas de hasta 120 cm.
Resultados para diferentes electrodos
Con el fin de analizar la influencia del electrodo en la atenuación del canal IBC capacitivo,
se probaron cuatro tipos diferentes (I-IV) para el caso del electrodo de señal S conectado al
brazo, fijando el electrodo de tierra G como tipo IV. Las medidas fueron realizadas al sujeto
H con la configuración de canal W1F2 (30 cm). Los resultados obtenidos se muestran
en la Fig. 5.30 donde puede verse que todos los electrodos presentan una tendencia en
frecuencia similar. Se aprecia que los electrodos III y IV muestran un mayor valor de
ganancia hasta los 60 MHz con una diferencia en torno a 10 dB en magnitud con respecto a
los otros dos tipos. Sin embargo, a partir de esta frecuencia todos los resultados obtenidos
convergen hacia el mismo valor.
Resultados para diferentes sujetos
Los resultados obtenidos para diferentes sujetos (H y M) se muestran en la Fig. 5.31
y fueron obtenidos con las mismas condiciones experimentales que las descritas en la
Sección 5.3.2. A diferencia de los resultados obtenidos para el caso de acoplamiento
galvánico, en los que se encontró una desviación de hasta 20 dB para los mismos sujetos,
en el modo capacitivo se observa una diferencia en magnitud en torno a 3 dB, que no
es significativa ya que puede considerarse cercana a la variabilidad encontrada para el
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Tipo IV
Figura 5.30 Resultados experimentales de ganancia de potencia para acoplamiento capaci-
tivo con diferentes tipos de electrodos de señal.
mismo sujeto a lo largo de diferentes días (1.2 dB). Esto puede deberse a las peculiaridades
propias de esta técnica de acoplamiento, como es el predominio del canal de retorno a
través del aire en detrimento del camino corporal. De ser así, es de esperar que la influencia
de los tejidos internos sea limitada en comparación con el acoplamiento galvánico, en el
que la señal viaja de forma íntegra a través de los mismos.
Resultados para diferentes partes del cuerpo
Se analizaron diferentes partes del cuerpo en modo capacitivo para el sujeto H y con
electrodos de señal tipo III. En concreto, se analizaron las configuraciones W1F2 (brazo),
T1T2 (torso), A1A2 (piernas) y B1B2 (espalda), tal y como se muestra en la Fig. 4.3. Los
resultados obtenidos se presentan en la Fig. 5.32, en la que puede verse que la evolución
frecuencial de la ganancia muestra un comportamiento similar para todas las configuracio-
nes aplicadas. Sin embargo, se aprecia una mayor atenuación para torso y espalda mientras
que las extremidades muestran un valor ligeramente menor en toda la banda estudiada. Los
resultados obtenidos para configuraciones de más largo alcance se muestran a su vez en la
Fig 5.33. Un dato interesante es que a pesar de cubrir diferentes distancias a lo largo del
cuerpo humano, las distintas configuraciones analizadas volvieron a mostrar un valor de
ganancia similar, sobre todo a altas frecuencias. A bajas frecuencias existe una diferencia
en magnitud en torno a los 10 dB, siendo la configuración T1B1 que cubre el torso y la
espalda la que dio lugar a un valor más elevado de atenuación.
Resultados para diferentes posiciones del sujeto
Al igual que en el modo galvánico, se estudiaron tres posiciones del sujeto H (sentado, de
pie y andando) con electrodos de señal tipo III y la configuración corporal W1F2. Los
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Figura 5.31 Resultados experimentales de ganancia de potencia para acoplamiento capaci-
tivo para dos sujetos con características antropométricas y sexo diferentes.
resultados obtenidos se representan en la Fig. 5.34 y muestran de nuevo una evolución
frecuencial similar para las tres posiciones consideradas. Puede verse no obstante una
ligera diferencia en magnitud entre las posiciones en las que el sujeto se encuentra sentado
de aquellas en las que está de pie o andando. Una posible explicación a este fenómeno
puede darse en base a la distancia existente entre el electrodo de tierra G y el plano de
tierra externo, la cual se reduce a la mitad cuando el sujeto se encuentra sentado con
respecto la posición de pie o andando. En este último caso, la ganancia observada fue
ligeramente mayor, lo que parece indicar que conforme el electrodo G se acerca al plano
de tierra externo aumenta el nivel de señal recibida en el extremo RX, como han sugerido
otros autores en la literatura [45, 50, 178].
5.3.3 Comparación y discusión
En esta sección se ha abordado un estudio experimental exhaustivo de medidas IBC para
sendas técnicas de acoplamiento galvánico y capacitivo, analizando variables clave en
la transmisión como las frecuencias óptimas, la longitud de canal máxima, el tipo de
electrodo, el efecto asociado a la postura y movimiento del sujeto, la parte del cuerpo
considerada, etc. A modo de conclusión, la Tabla 5.4 muestra un resumen comparativo con
algunos de los resultados más importantes obtenidos para cada una de estas técnicas. Por
ejemplo, se ha identificado un rango de frecuencias óptimo dentro de la banda de estudio
así como un alcance máximo para ambos tipos de acoplamiento, reflejando las diferencias
inherentes a cada uno de ellos. Así, mientras que los resultados de ganancia obtenidos para
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Brazo (W1F2)
Torso (T1T2)
Pierna (A1A2)
Espalda (B1B2)
Figura 5.32 Resultados experimentales de ganancia de potencia para acoplamiento ca-
pacitivo para cuatro partes del cuerpo diferentes: brazos, piernas, torso y
espalda.
acoplamiento galvánico se encontraban siempre por debajo de −20 dB en todo el rango de
frecuencia y para todas las distancias de canal consideradas, en el caso de acoplamiento
capacitivo se observaron valores de ganancia cercanos a −15 dB para distancias de canal
de hasta 45 cm. Respecto a esta última variable, la longitud de canal, cabe destacar que
se han encontrado características muy diferentes para cada tipo de acoplamiento. Se ha
comprobado que el acoplamiento galvánico presenta una gran sensibilidad a este parámetro,
dando lugar a una disminución de la ganancia en torno a 10-15 dB para incrementos en la
distancia de canal de tan sólo 5 cm. Al mismo tiempo, el acoplamiento capacitivo demostró
tener un comportamiento prácticamente opuesto, sin mostrar una gran dependencia con
respecto a la misma, cubriendo grandes distancias corporales en el orden de los metros
sin presentar un decremento significativo en la ganancia medida. Con respecto al tipo de
electrodos que optimizan la transmisión IBC, los resultados obtenidos para ambas técnicas
de acoplo sugieren que el material de electrodo usado no tiene excesiva influencia en la
característica de atenuación medida, con valores similares para diferentes materiales como
AgCl, cobre y aluminio. Sí se observó en el caso de acoplamiento galvánico una ligera
mejoría de la señal cuando se utilizaban electrodos comerciales de AgCl que incluían una
fina capa de gel conductor. Este gel mejora las propiedades conductivas del electrodo y
disminuyen la impedancia electrodo-piel, favoreciendo el paso de la corriente a través de
dicha interfaz. Otros de los aspectos estudiados en esta sección incluyen la influencia de la
parte del cuerpo sobre la que se realiza la medida y las características antropométricas de
unos sujetos y otros, mostrando de nuevo diferencias significativas para cada una de las
técnicas de acoplo galvánico y capacitivo, posiblemente debido a los diferentes caminos de
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Torso-Espalda (T1B1)
Torso-Antebrazo (T1F2)
Torso-Muñeca (T1W1)
Muñeca-Rodilla (W1A2)
Muñeca-Muñeca (W1W2)
Figura 5.33 Resultados experimentales de ganancia de potencia para acoplamiento capa-
citivo para diferentes configuraciones de larga distancia lo largo del cuerpo
humano: del torso a la espalda, del torso al antebrazo, del torso a la muñeca,
de la muñeca a la rodilla y de la muñeca a la muñeca.
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De pie
Andando
Figura 5.34 Resultados experimentales de ganancia de potencia para acoplamiento capaci-
tivo para diferentes posiciones del sujeto: de pie, sentado y andando.
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señal que se establecen para cada una de ellas: en el caso de acoplamiento galvánico, los
mejores resultados de ganancia se observaron en aquellas partes del cuerpo que presentan
una mayor superficie y área corporal como son la espalda y el torso; mientras que en
el caso de acoplamiento capacitivo fueron las extremidades las que mostraron un mejor
comportamiento. Una posible explicación puede ser que para el caso de acoplamiento
capacitivo, uno de los caminos de señal es el camino de retorno que se establece a través
del aire hacia la tierra externa. Cuando los electrodos se colocan en zonas corporales
como espalda y torso, este camino se ve apantallado por la misma superficie corporal, de
forma que las líneas de campo se concentran en torno a ésta causando un incremento de
la atenuación medida. Por el contrario, cuando los electrodos se colocan en zonas más
externas como las piernas y los brazos, el camino de retorno capacitivo se ve reforzado por
una menor distancia con respecto al plano de tierra externo [50]. Una explicación similar
puede darse para entender los resultados obtenidos con diferentes sujetos: en el caso de
acoplamiento galvánico, los resultados de atenuación mostraron una gran dependencia con
las características antropométricas de cada uno de estos, mientras que dicha dependencia
no fue observada para el acoplamiento capacitivo, lo que de nuevo resalta las diferencias
existentes entre los mecanismos de transmisión de una técnica y otra. De la misma forma,
los caminos de señal que se establecen en los diferentes esquemas de acoplo determinan
la influencia del estado postural y los movimientos de los sujetos bajo estudio [194]. En
este sentido, como en el caso de acoplamiento galvánico la señal se desplaza a través
de los tejidos corporales, este demostró no estar tan influenciado por los movimientos
del sujeto y los cambios de posición [195–197]. Realizando un análisis comparativo
de los resultados obtenidos para cada una de las técnicas de acoplo, puede derivarse la
idoneidad de ambos métodos en su aplicación a redes de sensores corporales. Así, el
acoplamiento galvánico parece ser un método de transmisión adecuado entre dispositivos
colocados en el tronco o las extremidades a distancias cortas en un rango de frecuencia
entre 10 y 100 kHz, banda en la cual se observa un máximo de ganancia. Al mismo
tiempo, el acoplamiento capacitivo parece ofrecer un mejor comportamiento para aquellas
aplicaciones que demanden distancias corporales más largas y a frecuencias mayores
en el rango de los MHz. Sin embargo, el acoplamiento galvánico ha demostrado tener
mayor robustez frente a interferencias externas y movimientos del sujeto, dado que la
señal queda confinada en su mayor parte dentro de los tejidos internos. El acoplamiento
capacitivo ha demostrado ser por el contrario vulnerable a la presencia de fuentes de ruido
e interferencias que se introducen en el canal y degradan la calidad de la señal recibida,
haciendo en ocasiones inviable la comunicación. De ahí que recientemente las líneas de
investigación asociadas al estudio de este tipo de acoplamiento hayan ido dirigidas al
análisis del ruido interferente a través del canal de retorno [167, 198–200]. En conclusión,
ambas técnicas de acoplamiento presentan ventajas y desventajas asociadas a los diferentes
mecanismos de transmisión de cada una de ellas, de forma que es necesario llegar a un
compromiso en cada caso en función de los requisitos de cada aplicación, la frecuencia de
operación, el alcance deseado y la robustez frente a interferencias externas.
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5.4 Resultados del análisis de la influencia del montaje experimental
en la medida IBC
Una vez que el modelo eléctrico circuital phantom propuesto en la Sección 3.4 fue validado
con medidas experimentales realizadas en el brazo humano (Ver Sección 5.2.3), este fue
aplicado al análisis de diferentes montajes experimentales específicamente diseñados para
el estudio de diferentes cuestiones técnicas de interés como la estrategia de aislamiento
de las tierras internas de los dispositivos de medida, el efecto de cables y conectores, la
influencia del valor de la resistencia de carga RL en el extremo RX y el uso de diferentes
equipos electrónicos como osciloscopios, ADEs y VNAs. Todos estos montajes fueron
previamente descritos en la Sección 4.4, y tal como ahí se mencionó, el fin de utilizar
este phantom circuital es evitar la incertidumbre y la variabilidad asociada a la toma de
medidas en el propio cuerpo humano. A continuación se presentan los resultados obtenidos
de este estudio ordenados en función de las distintas variables analizadas.
5.4.1 Aislamiento de las tierras
Los resultados obtenidos con los montajes experimentales A1-A4 y B, los cuales usan
respectivamente equipos conectados a la toma de corriente y dispositivos alimentados a
batería se muestran en la Fig. 5.35. En dicha figura las dos líneas continuas representan
las simulaciones computacionales obtenidas a partir de las ecuaciones (3.23)-(3.28), para
los dos casos en los que la tierra común se acopla al circuito (Zb 6= Zd , Zb = 0) y ha sido
aislada (Zb = Zd). La resistencia de carga RL del osciloscopio digital MSO6032A usado se
estableció como 1 MΩ en estos experimentos. Un primer resultado que puede deducirse de
la Fig. 5.35 es que ambas curvas de ganancia presentan la misma tendencia en frecuencia
para los dos casos de tierra común y tierra aislada. La diferencia reside en que la curva
obtenida con tierra común presenta un valor de ganancia 5 dB mayor que la obtenida
con tierra aislada. Este resultado era previsible ya que cuando no se usa una estrategia
de aislamiento de las tierras aparece un camino cableado entre el extremo TX y RX que
da lugar a un valor de ganancia más optimista que aquel que se obtiene en un esquema
galvánico puro. Además, puede verse también en esta figura que con los montajes A1, A2 y
B se obtienen resultados experimentales que se ajustan satisfactoriamente a los simulados,
mostrando así su validez en el rango de frecuencias bajo estudio. Por tanto, la opción de
un único balun en el extremo TX (montaje experimental A2) parece ser una opción viable
para el aislamiento de la tierra interna cuando se usan equipos conectados a la toma de
corriente, ya que sus resultados son idénticos a los obtenidos con dispositivos alimentados
a batería (montaje experimental B), en los que no existe dicho inconveniente. Por otro lado,
los resultados obtenidos con los montajes A3 y A4 no se ajustan bien a las simulaciones
del modelo equivalente presentando un desajuste a bajas frecuencias hasta los 70 kHz, con
un error máximo en torno a los 18 dB a 10 kHz. Una característica común que presentan
estos dos montajes es que ambos disponen de un balun en el extremo RX, el cual puede
ser la causa de la desviación observada.
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Simulación computacional (tierra acoplada)
Experimental phantom IBC (Setup A1)
Simulación computacional (tierra aislada)
Experimental phantom IBC (Setup A2)
Experimental phantom IBC (Setup A3)
Experimental phantom IBC (Setup A4)
Experimental phantom IBC (Setup B)
Figura 5.35 Comparación entre resultados de ganancia de voltaje simulados (línea conti-
nua) y obtenidos experimentalmente con el phantom IBC (marcadores) con
los montajes A y B para diferentes estrategias de aislamiento de las tierras.
5.4.2 Efecto de cables y conectores
Los resultados obtenidos con el montaje A1 para tres tipos de cables se muestran en la
Fig. 5.36. Esta figura muestra que la característica de ganancia obtenida experimentalmente
coincide con las simulaciones de forma satisfactoria hasta 1 MHz y que un desajuste en
torno a 10 dB empieza a ser notable a frecuencias más altas a partir de 4 MHz. Una posible
causa es que a partir de esta frecuencia la ganancia se reduce debido a que parte de la señal
inyectada en TX se atenúa y se radia a través de los cables y conexiones. Este fenómeno
es incluso más evidente para el caso del cable coaxial cuando se usa una resistencia de
carga de 1 MΩ, alcanzando una desviación máxima de 20 dB a 20 MHz. Estos resultados
evidencian la importancia de comprobar el rango de funcionamiento de los montajes
experimentales propuestos para evitar que este tipo de efectos indeseados se confundan
con los valores reales de ganancia en el canal IBC. En este caso se ha corroborado que los
montajes implementados ofrecen respuestas esperadas que se ajustan a las simulaciones
computacionales hasta 1 MHz, límite de frecuencia que fue elegido con el fin de cumplir
con la aproximación cuasi-estática en el contexto de una configuración galvánica pura.
5.4.3 Resistencia de carga
Para estudiar la influencia de la resistencia de carga en la ganancia del canal IBC se usó
el montaje experimental A2 con dos valores de RL diferentes y típicamente usados en la
literatura como son 1 MΩ y 50 Ω. Al mismo tiempo, ambas expresiones de ganancia de
voltaje y potencia, de acuerdo con las ecuaciones (3.23) y (3.24), han sido simuladas para
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Simulación computacional  (tierra acoplada, RL=1MΩ)
Experimental phantom IBC (Setup A1, RL=1MΩ, cable coaxial)
Experimental phantom IBC (Setup A1, RL=1MΩ, 10073C Probe)
Experimental phantom IBC (Setup A1, RL=1MΩ, latiguillos)
Simulación computacional  (coupled ground, RL=50 Ω)
Experimental phantom IBC (Setup A1, RL=50 Ω, cable coaxial)
Experimental phantom IBC (Setup A1, RL=1MΩ, latiguillos)
Figura 5.36 Comparación entre resultados de ganancia de voltaje simulados (línea conti-
nua) y obtenidos experimentalmente con el phantom IBC (marcadores) con el
montaje experimental A1 para tres tipos de cables diferentes.
su comparación. Los resultados se muestran en la Fig. 5.37 y puede verse que para una
resistencia de 50 Ω, Gp y Gv coinciden. Sin embargo, para una resistencia de carga de
1 MΩ existe una diferencia en torno a 30 dB. Esta diferencia se debe al segundo término
de la ecuación (3.24) y no sólo depende del valor de la resistencia de carga RL usada sino
también de la impedancia de entrada Zin. Cabe destacar que, en este caso particular, se está
usando un modelo circuital phantom para el cual el valor de Zin es conocido, y por tanto, el
cálculo de la gananciaGp puede hacerse de forma inmediata a partir de (3.24). Sin embargo,
cuando las medidas se realizan directamente sobre el cuerpo humano esta impedancia es a
priori desconocida, y de hecho, raramente ha sido determinada experimentalmente por los
autores en la literatura IBC, a excepción de [94]. Por otro lado, dado que el acoplamiento
galvánico está basado en un fenómeno de conducción de corrientes en el que se perturba un
potencial eléctrico, usualmente lo que se pretende es que dicha perturbación sea medible
en el extremo RX. Por esta razón, algunos autores han realizado la caracterización del
canal IBC galvánico en términos de una ganancia de voltaje en lugar de una de potencia.
Los resultados de la Fig. 5.37 muestran que la curva obtenida con 1 MΩ ofrece mejores
resultados en términos de ganancia de voltaje que aquellos hallados con una resistencia de
50 Ω. Una posible explicación es que la impedancia del cuerpo humano no se encuentra
adaptada a los 50 Ω que presenta el dispositivo, sino que puede ser bastante mayor,
especialmente a bajas frecuencias como las usadas en este tipo de acoplamiento. Por
lo tanto, la asociación en paralelo de esta impedancia Zin con una resistencia de 50 Ω
desvirtúa la medida dando lugar a un valor de voltaje en RX menor, lo que se traduce a su
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Figura 5.37 Comparación entre resultados de ganancia simulados (línea continua) y obte-
nidos experimentalmente con el phantom IBC (marcadores) con el montaje
experimental A2 para dos valores de resistencia de carga RL de 1 MΩ y 50 Ω.
vez en el decremento de la ganancia de voltaje observada. Otro aspecto a resaltar es que
Gv presenta un máximo de ganancia en el rango comprendido entre 10 y 100 kHz para
un valor de RL igual a 1 MΩ, mientras que para una RL de 50 Ω no se observa ningún
máximo y la característica frecuencial de la ganancia medida es creciente con la frecuencia.
Estos aspectos se analizan con mayor profundidad en la Fig. 5.38 en la que se muestran
simulaciones de ambas expresiones de ganancia Gp y Gv en función de la resistencia de
carga RL para valores comprendidos entre 10 Ω y 1 MΩ y para tres frecuencias diferentes
de 10, 100 y 1000 kHz. Los resultados obtenidos mediante simulación se comparan en
esta misma figura con medidas experimentales obtenidas con el phantom. Puede verse
que Gv y Gp tienden al mismo valor para resistencias de carga en el rango de las decenas
de ohmios. También se observa que la característica frecuencial de la ganancia Gv es
creciente con el valor de la resistencia de carga y tiende a un valor constante conforme
dicha resistencia aumenta. Asimismo, la ganancia de potencia Gp presenta un máximo
diferente para cada frecuencia, correspondiente a valores de RL adaptados a los de Zin.
De esta forma, podría concluirse que desde la perspectiva de la ganancia de tensión Gv,
el valor óptimo de resistencia de carga sería el mayor posible, en este estudio limitada a
1 MΩ. Desde la perspectiva de la ganancia de potencia Gp, un valor óptimo de RL sería
aquel que se aproxima al de la componente resistiva de Zin en cada frecuencia concreta.
Por lo tanto, a modo de conclusión, la medida del canal IBC con dispositivos que presentan
resistencias de carga de 50 Ω no es óptima ni en términos de ganancia de voltaje ni en
términos de ganancia de potencia.
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Figura 5.38 Resultados simulados de ganancia de voltaje Gv (línea continua) y ganancia
de potencia Gp (línea discontinua) frente a la resistencia de carga RL para tres
frecuencias de 10, 100 y 1000 kHz (respectivamente representadas en color
rojo, azul y verde). Los resultados experimentales obtenidos con el phantom
IBC se presentan a su vez con marcadores.
5.4.4 Analizadores de espectro y vectorial de redes
Los resultados experimentales obtenidos con montajes formados por dispositivos RF como
analizador de espectro (ADE) y analizador vectorial de red (VNA) pueden verse en la
Fig. 5.39. Un aspecto a resaltar, ya mencionado anteriormente en la Sección 4.4.4, es
que la frecuencia inicial a la que empiezan a coincidir los resultados simulados con los
experimentales es de 300 kHz, correspondiente con la frecuencia inferior recomendada
por el fabricante de este último dispositivo. De nuevo se analizaron dos configuraciones
distintas correspondientes a los casos en que existe una tierra común y una tierra aislada.
Los resultados muestran una diferencia de 5 dB entre ambos casos, al igual que se obtenía
cuando ésta se medía con un osciloscopio. Sin embargo, a diferencia de lo que ocurría en
ese caso para las diferentes configuraciones de los baluns, no se aprecia ahora ninguna
diferencia entre los esquemas que presentan un único balun en TX y un balun añadido en
RX (es decir, las configuraciones 2 y 3 de la Fig. 4.6). No obstante, una de las conclusiones
más importantes que pueden derivarse de la inspección de la Fig. 5.39 es que existe una
equivalencia entre la ganancia experimental medida con equipos RF y la obtenida con
osciloscopios cuando se selecciona una resistencia RL igual a 50 Ω (nótese que en este
caso Gp = Gv).
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Figura 5.39 Comparación entre los resultados de ganancia de potencia obtenidos experi-
mentalmente con los montajes C y D (marcadores) y simulaciones compu-
tacionales de ganancia (en este caso Gp=Gv ya que RL = 50 Ω) para ambos
casos de tierra común y tierra aislada (línea continua).
5.4.5 Comparación y discusión
A modo de discusión, los resultados obtenidos nos permiten derivar un conjunto de con-
clusiones prácticas que pueden servir de ayuda para el diseño de montajes experimentales
IBC más precisos, las cuales se comentan a continuación:
• Para una medida realista de la ganancia en el canal IBC es necesario poner en
práctica una estrategia de aislamiento de las tierras internas de los dispositivos de
medida, evitando así que se acoplen de forma parásita al esquema experimental. Los
resultados de este análisis sugieren que la propuesta del montaje experimental A2
(Ver Fig. 4.4) constituye una alternativa eficaz para aislar la tierra de los dispositivos
conectados a la toma de corriente, ofreciendo resultados de atenuación similares a
los que se obtienen con dispositivos alimentados a batería (montaje experimental B,
ver Fig. 4.5) donde no existe tal inconveniente. Por el contrario, los montajes A3 y
A4, los cuales disponen de un balun en el extremo RX, han sido descartados por
presentar desviaciones en la atenuación medida a bajas frecuencias con respecto a
las simulaciones previas.
• Se ha constatado la importancia de comprobar la frecuencia a partir de la cual el
efecto de atenuación y radiación de cables y conectores empieza a ser notable. Esta
frecuencia constituirá una limitación de los montajes experimentales implementados,
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ya que reducirá el rango de operación de los mismos a frecuencias más bajas de
las inicialmente planteadas. En este trabajo se ha podido apreciar que a partir de
1 MHz las desviaciones encontradas entre los resultados experimentales y los simu-
lados empiezan a ser considerables como consecuencia de los efectos indeseados
atribuidos a fenómenos de radiación y atenuación de los cables usados.
• Se ha visto que la ganancia de potencia Gp tiende al mismo valor que la ganancia
de voltaje Gv para valores de resistencia de carga en el orden de las decenas de
ohmios, para una determinada impedancia de entrada Zin y frecuencia. De hecho, a
nivel experimental, se ha encontrado una equivalencia entre la medida de Gp y la
de Gv cuando se usan dispositivos RF y osciloscopios con una resistencia de carga
RL = 50 Ω. Sin embargo, se ha comprobado también que el valor máximo de Gp
se obtiene cuando se usan resistencias de carga adaptadas al valor de Zin en una
determinada frecuencia, dando lugar al pico que se observa en la Fig. 5.38. A su
vez, el valor óptimo de Gv se obtiene para resistencias de carga elevadas a partir de
1 MΩ.
• Según lo comentado en el punto anterior, el uso de dispositivos RF con puertos
adaptados a 50Ω no parece ser la mejor opción en base a los resultados de ganancia,
ya que no se obtiene una medida óptima ni en términos de ganancia de voltaje ni de
potencia.
6 Conclusiones
Cree a aquellos que buscan la verdad; duda de los que la han
encontrado.
André Gide
En la Sección 1.3 se presentaban la hipótesis y los objetivos de esta tesis doctoral. El
trabajo desarrollado ha abarcado un profundo estudio sobre la caracterización del cuerpo
humano como canal de transmisión en el ámbito de las comunicaciones intracorporales
IBC, siguiendo un enfoque de modelado y simulación mediante la propuesta de diferentes
modelos de canal; así como un enfoque experimental mediante el desarrollo y la imple-
mentación de diferentes montajes para la toma de medidas. De los resultados derivados de
la investigación realizada se pueden extraer un conjunto de conclusiones principales:
1. Se ha aportado un modelo de la piel mediante un símil de línea de transmisión
con el que se ha conseguido relacionar la constante de propagación en el medio
con algunas de las principales propiedades eléctricas de la piel. Esto nos ha
permitido obtener un conjunto de expresiones cerradas para la caracterización del
canal corporal a través de variables clave como la atenuación y la dispersión, a partir
de las cuales se ha podido realizar a su vez un análisis del ensanchamiento de los
pulsos y el compromiso entre la tasa binaria y la probabilidad de error para diferentes
esquemas de modulaciones digitales.
2. Se han propuesto modelos de canal eléctrico adaptados a cada una de las téc-
nicas de acoplamiento galvánico y capacitivo en IBC, obteniéndose diferentes
expresiones de la constante de propagación para cada una de ellas. Se ha podido
realizar un análisis comparativo identificándose las diferencias existentes entre una y
otra en cuanto a la dependencia con variables como la frecuencia y la longitud de
canal, lo que a su vez nos ha permitido establecer un rango de aplicación para cada
una de ellas.
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3. Se ha profundizado en el conocimiento de los mecanismos bioeléctricos a nivel
de tejido que explican la dependencia de la atenuación corporal con variables
como la frecuencia, la longitud de canal y la distancia inter-electrodo. En con-
creto, se ha simulado la distribución del campo eléctrico y la corriente eléctrica a
partir de un modelo computacional del brazo humano, obteniéndose los caminos
de señal hacia unos tejidos u otros en función de dichas variables. Estos resultados
nos han ayudado a establecer un conjunto de conclusiones prácticas de diseño, así
como a discriminar la frecuencia y la configuración óptima de los electrodos para la
transmisión IBC galvánica entre dispositivos dispuestos sobre la superficie corporal
o implantados.
4. Se ha realizado un conjunto exhaustivo de medidas experimentales a partir de
las cuales se ha obtenido una serie de recomendaciones para el dimensiona-
miento de los enlaces IBC en sus dos modalidades de acoplo, en cuanto a rango
de frecuencia, alcance máximo, configuración y posición óptima de los electrodos,
zonas corporales y diferentes posiciones y posturas del sujeto bajo estudio.
5. Se ha probado la utilidad y conveniencia de usar modelos físicos circuitales
"phantom" para evitar la incertidumbre y la variabilidad intrínsecas a las me-
didas in-vivo, permitiendo detectar los artefactos y otros efectos introducidos por
los dispositivos electrónicos y las condiciones experimentales externas, como paso
previo para la validación de los esquemas experimentales propuestos y los resultados
obtenidos.
6. Se han identificado algunas de las causas de las discrepancias observadas entre
resultados de la literatura y se han obtenido un conjunto de especificaciones
para el diseño de montajes de medida IBC galvánicos. Estas especificaciones
abarcan cuestiones técnicas de interés como estrategias de aislamiento de las tierras,
influencia de la resistencia de carga, efecto de cables y conectores y uso de diferentes
equipos de medida.
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